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Einleitung 4
1. Einleitung
Viele Fragestellungen in der Positronen-Emissions-Tomographie (PET) erfordern die
quantitative Beurteilung vermehrt nuklidspeichernder Herde.
Der Standardisierte Aufnahmewert (Standardized Uptake Value, SUV) dient der
Normierung der im PET regional gemessenen Zählraten auf Patientengewicht und
applizierte Aktivität; er ist u.a. ein bedeutender Parameter für Dignitätseinschätzung,
Therapiemonitoring, Verlaufskontrollen und Prognosestellung.
Um einen in einem dreidimensionalen PET-Datensatz dargestellten Herd hinsichtlich
seiner Größe und Intensität der Nuklidspeicherung (z.B. durchschnittlicher und
maximaler SUV) auswerten zu können, ist eine rechnerische Trennung des Herdes
von seiner Umgebung erforderlich.
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit ist ein Algorithmus entwickelt worden, der eine
echte dreidimensionale Segmentierung und Auswertung von Herden mit gesteigerter
Nuklidspeicherung in FDG-PET-Studien auf der Basis von Region Growing
ermöglicht. Das Programm wurde in die ECAT-7-Softwareumgebung des PET-
Scanners ECAT EXACT 922 / 47 der Firma Siemens-CTI, Knoxville, TN
implementiert und klinisch validiert. Die genaue Fragestellung ist dem Abschnitt 1.6
zu entnehmen.
1.1 Physikalische Grundlagen
1.1.1 Isotope und Zerfallsart
Die zur nuklearmedizinischen Bildgebung nutzbaren radioaktiven Isotope der in
nahezu allen Biomolekülen vorkommenden Stoffe Sauerstoff (15O), Stickstoff (14N)
und Kohlenstoff (11C) sind Positronenemitter.
Das Prinzip der nuklearmedizinischen Diagnostik beruht auf der lokalen Speicherung
einer radioaktiv markierten Substanz, die vor der Untersuchung dem Patienten
appliziert wird und die bei dem jeweils darzustellenden und zu analysierenden
Stoffwechselprozess typischerweise metabolisiert wird.
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Die radioaktive Markierung von Biomolekülen mit Isotopen von z.B. Sauerstoff,
Stickstoff oder Kohlenstoff ändert nicht die chemischen Eigenschaften des
Ausgangsmoleküls, so dass die Markersubstanz genau wie das unveränderte
Molekül im Körper verstoffwechselt wird.
Die Halbwertszeiten dieser Isotope liegen in einem Bereich bis zwei Stunden. Damit
wird sichergestellt, dass die Aktivität im Patienten über eine gewisse Zeit groß genug
bleibt, so dass eine Diagnostik möglich ist. Andererseits sind die Halbwertszeiten
kurz genug, um die Strahlenexposition des Patienten so gering wie möglich zu
halten. Die Halbwertszeit von 18F liegt bei 110 Minuten, so dass auch ein Transport
des Isotops über gewisse Distanzen möglich ist.
Tabelle 1-1: Halbwertszeiten von in der
Positronenemissionstomographie relevanten Isotopen
Nuklid Halbwertszeit
11C 20,3 min
13N 9,97 min
15O 2,0 min
18F 109,7 min
Die meisten biochemischen Prozesse laufen schnell genug ab, dass sie mit solchen
kurzlebigen Isotopen darstellbar sind. Somit ist eine Bildgebung auf molekularer
Basis möglich („molecular imaging“, Phelps 2000).
Die in der Diagnostik eingesetzten Isotope von C, N, O und F zeigen den sog. ß+-
Zerfall. Das beim Kernzerfall entstehende Positron verlässt den Kern und interagiert
mit einem Elektron in der Umgebung. Dabei werden die beiden Elementarteilchen
vernichtet (=annihiliert), und zwei Gammaquanten mit einer Energie von je 511 keV
verlassen den Kern genau in entgegengesetzter Richtung (180 Grad). Diese werden
als sog. Vernichtungs- bzw. Annihilierungsstrahlung bezeichnet.
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1.1.2 Prinzip der Positronenemissionstomographie (PET)
Mit  einer Gammakamera oder Verfahren wie z.B. der SPECT (Single Photon
Emission Computed Tomography, Einzel-Photonen-Emissions-Computer-
Tomographie) ist es prinzipiell möglich, diese Gammaquanten nachzuweisen, womit
eine Bestimmung der räumlichen Aktivitätsverteilung und damit eine Bildgebung
möglich sind.
Aufgrund der hohen Strahlungsenergie von 511 keV wären hierfür allerdings
spezielle Hochenergie-Kollimatoren erforderlich, die die örtliche Auflösung
zwangsweise verschlechtern würden.
Die Positronenemissionstomographie macht sich die Tatsache zunutze, dass bei
jedem Zerfall zwei Quanten den Kern in einem Winkel von 180° zueinander
verlassen, womit  eine sog. elektronische Kollimation möglich wird.
Diese beruht auf dem Koinzidenzprinzip, das heißt, eine spezielle elektronische
Schaltung (sog. Koinzidenzgatter) erkennt einen ß+-Zerfall genau dann, wenn an
zwei genau gegenüberliegenden Detektoren innerhalb eines engen Zeitraumes von
12-15 Nanosekunden (sog. Koinzidenzfenster) ein Gammaquant nachgewiesen wird.
Auf diese Weise kann auf den Einsatz von Hochenergiekollimatoren verzichtet
werden, womit eine wesentlich höhere Präzision der Bildgebung hinsichtlich örtlicher
Auflösung und maximaler Empfindlichkeit ermöglicht wird.
Aus der bekannten Position des Detektorpaares, das die Quanten registriert hat,
kann auf den Ort zurückgeschlossen werden, an dem die Vernichtungsstrahlung
entstanden ist.
Bei der Auswertung der Ergebnisse muß beachtet werden, dass die radioaktive
Strahlung beim Durchtritt durch die einzelnen nicht homogenen Körpergewebe
abhängig von deren „Dichte“ mehr oder weniger stark geschwächt wird.
Aus diesem Grund müssen die individuellen Schwächungswerte im Messfeld des
Patienten vor der eigentlichen Untersuchung ermittelt werden. Dazu wird der Patient
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von einer definierten Strahlungsquelle mit bekannter Aktivität (z.B. eine rotierende
Stabquelle aus 68Ge) ähnlich wie bei der Computertomographie durchstrahlt (sog.
Transmission). Aus der jeweiligen Strahlungsintensität, die von einem der Quelle
gegenüberliegenden Detektor registriert wird, kann auf die individuelle örtliche
Schwächung zurückgeschlossen werden.
1.2 Entwicklung der Positronenemissionstomographie
Bereits Anfang der 50 er Jahre des letzten Jahrhunderts entwickelten Brownell und
Sweet am Massachusetts General Hospital (MGH) einen Koinzidenz-Scanner, der
die beim Positronenzerfall typischerweise auftretende Vernichtungsstrahlung
nachweisen konnte. Das Verfahren wurde zunächst bei Patienten mit Hirntumoren
eingesetzt (Brownell und Sweet 1953). Auch Wrenn et al. veröffentlichten 1951
unabhängig davon Studien zur Ausnutzung der Annihilisationsstrahlung bei der
Suche von Hirntumoren.
Rankowitz et al. stellten 1962 das erste tomographische System dar, das aus einem
stationären Detektorring und nachgeschalteter elektronischer Koinzidenzerkennung
bestand.
Kuhl und Edwards entwickelten die ersten Bildrekonstruktionsalgorithmen für
Einzelphotonen-Tomographie (Kuhl und Edwarts 1963). Zehn Jahre später stellte
Chesler am MGH die „Filtered Backprojection“-Technik vor, ein analytisches
Rekonstruktionsverfahren, das bis heute vielfach eingesetzt wird (Chesler 1971 und
1973). Brownell et al. konstruierten 1972 einen Scanner (Brownell und Burnham
1972), der aus einem um den Patienten rotierenden Detektorpaar bestand.
Der erste Ringtomograph wurde 1973 von Robertson am Brookhaven National
Laboratory konstruiert, mit dem jedoch mangels Schwächungskorrektur und
geeigneter Rekonstruktionsalgorithmen noch keine korrekten Schnittbilder erzeugt
werden konnten. Phelps entwickelte 1973 an der Washington University den ersten
PET-Tomographen, den er PETT I nannte (Positron Emission Transaxial
Tomography), der jedoch wegen fehlender Schwächungskorrektur und des Einsatzes
von Bleikollimatoren ebenfalls nicht erfolgreich eingesetzt werden konnte. Dieser
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Tomograph verwendete jedoch bereits einen funktionsfähigen
Rekonstruktionsalgorithmus. Der PETT I wurde kontinuierlich weiterentwickelt zu
PETT II (1974), bei dem zu untersuchende Phantome bzw. Tiere zwischen
statischen Detektoren rotierten.
Die Bezeichnung PETT wurde auf PET reduziert, da die Bilddaten nun auch in
anderen als der transaxialen Ebene rekonstruiert werden konnten.
Der erste Einsatz des weiterentwickelten PET III am Menschen erfolgte Ende 1974
durch Phelps und Hoffman. Der Tomograph verwendete 48 NaI(Tl)-Detektoren mit
einem Durchmesser von je 50 mm, insgesamt doppelt so viele wie der PETT II.
Der erste kommerzielle Scanner wurde von der Firma EG&G ORTEC in
Zusammenarbeit mit Phelps und Hoffmann unter dem Namen ECAT II (Emission
Computed Axial Tomograph) vorgestellt. Als Detektorsystem kam ein Ring aus 96
NaI(Tl)-Kristallen mit einem Durchmesser von 37,5 mm zum Einsatz. Das Gerät
wurde 1976 an die University of California, Los Angeles (UCLA) geliefert.
Der NaI(Tl)-Szintillator ist wegen seiner hygroskopischen Eigenschaften schwierig
herzustellen, hat eine geringe Dichte und eine niedrige effektive Atomzahl, was die
Einsatzmöglichkeiten zur Detektion höherenergetischer Gammaquanten begrenzt.
Daher untersuchte Weber (Weber 1973) an der UCLA als erster die
Lichteigenschaften des bisher nicht eingesetzten Detektormaterials Wismutgermanat
(Bi4Ge3O12, BGO). Nester und Huang charakterisierten 1977 die
Szintillationseigenschaften von BGO. BGO hat im Vergleich zu NaI(Tl) eine deutlich
größere Nachweiswahrscheinlichkeit für Gammaquanten von 511 keV, bei allerdings
über sechsfach geringerer Lichtausbeute. Es ist bis heute das überwiegend
eingesetzte Detektormaterial.
Ein weiterer wichtiger Schritt war die Entwicklung des Radiopharmazeutikums
18F-Fluordeoxyglukose (18-FDG, s.u.), das erstmals 1978 von Wolf und Fowler
synthetisiert wurde. Heute wird diese Substanz für viele klinische und onkologische
Fragestellungen eingesetzt. Hamacher et al. entwickelten 1986 an der KFA in Jülich
ein Syntheseverfahren, das heute als Methode der Wahl eingesetzt wird. Es beruht
auf einer nukleophilen Substitution des 18F-Ions. Hendry et al. begannen 1984 mit
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der Entwicklung kleiner Zyklotrone, die direkt in den PET-Zentren eingesetzt werden
können und eine lokale Herstellung sowohl von 18F als auch von Isotopen mit sehr
kurzer Halbwertszeit (z.B. 15O, tH=2 min.) erlauben. Das erste sog.
„Radiopharmaceutical Delivery System“ wurde 1986 von der Firma CTI an die
University of Wisconsin ausgeliefert.
Aus dem vorwiegenden Einsatz der PET am Gehirn folgte zunächst ein relativ
kleines axiales Gesichtsfeld von etwa fünf Zentimetern. Durch den zunehmenden
Einsatz des Glukoseanalogons FDG als Radiopharmazeutikum zur Bildgebung von
Malignomen wurde die Entwicklung von Systemen mit breiterem Gesichtsfeld und
mehreren Bettpositionen gefördert (Dahlbom et al. 1992). Die Aufnahme größerer
Körperbereiche bis hin zu Ganzkörperaufnahmen wird durch die Lagerung des
Patienten auf einem beweglichen Untersuchungsbett ermöglicht, das während der
Messung schrittweise verschoben wird.
Durch die genannten und viele weitere Entwicklungsschritte der PET ist heute die
empfindliche und zeitlich wie örtlich hochauflösende lokale Detektion der
Vernichtungsstrahlung möglich. Daher können viele physiologische von
pathologischen metabolischen Prozessen unterschieden und analysiert werden
sowie kinetische Untersuchungen durchgeführt werden.
Mit der modernen PET sind z.B. Ganzkörperstaging von Tumoren,
Therapieverlaufskontrollen und die frühe Rezidiverkennung bei malignen Neoplasien
ebenso möglich wie z.B. auch funktionelle Untersuchungen des Myokards.
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1.3 Fluordesoxyglukose (18FDG)
Bei diesem Radiopharmakon handelt es sich um ein physiologisch nicht
vorkommendes Analogon der Glukose (2-[18F]-2-desoxy-D-glukose). Die Synthese
erfolgt in der Routine nach Hamacher et al. durch eine nukleophile Substitution des
18F-Ions.
FDG wird genau wie Glukose über spezielle Transportproteine in die Zelle
aufgenommen und wird über die Hexokinase-Reaktion entsprechend zu FDG-6-
Phosphat umgewandelt. Die weiteren metabolischen Schritte der Glykolyse sind für
FDG allerdings blockiert, so dass das Molekül in der Zelle proportional zur Glukose-
Nettotransportrate akkumuliert („metabolic trap“, Gallagher et al. 1978, Pauwels et al.
2000).
Bereits im Jahre 1930 haben Warburg et al. die vermehrte Glukoseutilisation durch
maligne Tumoren nachgewiesen. Yonekura et al. zeigten 1982 eine gesteigerte
FDG-Aufnahme durch Tumormetastasen. Dies ist nach neueren biochemischen
Erkenntnissen u.a. auch darauf zurückzuführen, dass als Folge der Entwicklung
maligner Tumore direkt die Glykolyse ihrer Zellen verändert wird (Dang et al. 1999).
Bis heute ist eine erhöhte FDG-Aufnahme für viele maligne neoplastische Prozesse
nachgewiesen worden. Damit ist die klinische Relevanz der FDG-PET in der
onkologischen Diagnostik gegeben. Eine aktuelle systematische Literaturübersicht zu
FDG-PET haben Gambhir et al. erstellt (Gambhir et al. 2001).
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1.4 Quantifizierungsansätze
Bei der Rekonstruktion der PET-Meßdaten entsteht ein dreidimensionales Abbild der
räumlichen Aktivitätsverteilung im Untersuchungsobjekt (z.B. Phantom) bzw. im
Patienten. Die lokale Aktivität an der jeweiligen Position im Untersuchungsobjekt ist
abhängig von der dortigen Konzentration des Radiopharmakons (hier: FDG).
Die primär gewonnenen Daten entsprechen den lokal gemessenen Zählraten
(Anzahl der Zerfallsereignisse).
Unter Verrechnung mit einem bekannten gerätespezifischen Kalibrierfaktor und der
Meßdauer kann die sog. Aktivitätskonzentration in der Maßeinheit [kBq/cm³] ermittelt
werden. Die gemessenen Aktivitätskonzentrationen sind abhängig von der insgesamt
applizierten Aktivität. Ferner nimmt das Körpergewicht des Patienten Einfluß auf die
Aktivitätskonzentration:
Die Aktivitätskonzentration steigt mit der applizierten Gesamtaktivität, sie verhält sich
umgekehrt proportional zum Patientengewicht: bei Verteilung einer gleichen
Radioaktivitätsmenge auf ein größeres Gewicht ist die lokal gemessene Aktivität
natürlich geringer.
Hieraus ergibt sich, dass die Messwerte der Aktivitätskonzentrationen sowohl
zwischen verschiedenen Patienten, als auch (z.B. für Verlaufskontrollen) an ein und
demselben Patienten nicht ohne weiteres vergleichbar sind. Ebenfalls ist die
allgemeine Definition einer gewebespezifischen Aktivitätskonzentration nicht möglich.
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1.4.1 Standardisierter Aufnahmewert (SUV)
Strauss und Conti definierten daher 1991 eine Gleichung zur Normierung der
regional gemessenen Zählrate auf das Körpergewicht (KG) des Patienten und die
ihm applizierte Aktivität (Strauss, Conti 1991).
Das Ergebnis ist der standardisierte Aufnahmewert SUV (Standardized Uptake
Value),  eine dimensionslose Zahl.
Aktivitätinj
KGKFZählrateSUV
.
××=
Der gerätespezifische Kalibrierfaktor (KF) für einen PET-Scanner ist bekannt, bzw. er
wird in regelmäßigen Zeitabständen neu bestimmt.
Auf diese Weise entstehen übersichtliche Werte, die im klinischen Alltag einfach
verwendbar sind und unter gewissen Bedingungen (s.u.) auch den Vergleich
zwischen verschiedenen Messungen ermöglichen.
Ramos et al. verglichen in einer Studie die typischen SUV-Werte gesunder Gewebe,
die durch unterschiedliche Rekonstruktionsverfahren errechnet wurden, und
veröffentlichten 2000 eine Übersicht über die SUV der Gewebe (Ramos et al. 2000).
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit sind dabei folgende Werte von besonderem
Interesse (iteratives Rekonstruktionsverfahren):
Tabelle 1-2: typische SUV gesunder Gewebe
Organ / Gewebe Anzahl Meßwerte mittlere SUV Standardabw.
Lunge 20 0,80 0,24
Lungenhilus 20 1,74 0,36
Myokard 12 6,72 3,64
Ventrikellumen 20 2,12 0,41
Aorta 20 2,16 0,38
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1.4.2 Abbildungsfunktion und Partialvolumeneffekt
Der Partialvolumeneffekt ist durch die endliche Ortsauflösung des PET-Scanners
bedingt und bewirkt die Unterschätzung der Aktivitätskonzentration eines Herdes.
Sein Ausmaß hängt vom Verhältnis der Herdgröße zur Ortsauflösung des Scanners
ab. Die Ortsauflösung ist definiert als die zweifache Standardabweichung der
Abbildungsfunktion, sie wird charakterisiert durch die sog. „Halbwertsbreite“ bzw.
„Full width at half maximum“ (FWHM) der Abbildungsfunktion einer Quelle mit
homogener Aktivität.
Abbildung 1-1: Abbildungsfunktion
oben die reale, unten die vom Scanner gemessene Aktivitätskonzentration
Die endliche Auflösung bewirkt, dass zwei Objekte, deren Abstand kleiner als die
FWHM ist, nicht als solche abgebildet werden. Die reale Größe eines Objektes
kleiner der FWHM kann nicht bestimmt werden. Bei Objekten, die gleich oder bis
etwa 2,5-fach größer als die FWHM sind, bewirkt der Partialvolumeneffekt in
Abhängigkeit vom Größenverhältnis des Objektes zur FWHM eine Unterschätzung
der tatsächlichen Aktivitätskonzentration. Daher können die Aktivitätskonzentrationen
solcher Objekte ohne genaue Kenntnis ihrer Größe nicht direkt verglichen werden
(Hellwig 1993, Thill 1996).
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1.5 PET in der onkologischen Diagnostik
1.5.1 Differentialdiagnose unklarer Raumforderungen
Der Nutzen der Positronenemissionstomographie in vielen onkologischen
Fragestellungen ist durch eine große Zahl von Studien belegt. Eine Übersicht findet
sich bei Ghambir et al. (Ghambir et al. 2001).
In vielen Studien wurde die PET mit Computertomographie (CT) (z.B. Nowak et al.
1999, Stokkel et al. 2000), Magnetresonanztomographie (MRT) (z.B. Slevin et al.
1999, Stuckensen et al. 2000) oder Sonographie (z.B. Goerres et al. 2000)
verglichen. Zusammenfassend zeigte sich, dass die PET als funktionelles
Bildgebungsverfahren den anderen genannten morphologisch orientierten Methoden
gerade bei der Differentialdiagnose unklarer Raumforderungen überlegen ist. Ihr
entscheidender Nachteil ist jedoch die deutlich geringere Ortsauflösung (McGuirt et
al. 1998).
Im folgenden sollen einige konkrete Beispiele für die diagnostische Genauigkeit der
PET aufgeführt werden.
Zimny et al. führten 1997 eine Studie mit 106 Patienten zur Differenzierung der
chronischen Pankreatitis von Pankreaskrebs durch. Es zeigten sich eine Sensivität
von 85% und eine Spezifität von 84% bei der Erkennung der malignen Erkrankung.
Falsch-positive Befunde ergaben sich nur bei Patienten mit gleichzeitiger aktiver
Entzündung. Zu falsch-negativen Befunden kam es nur bei Diabetikern mit
Hyperglykämie (Zimny et al. 1997).
In einer Studie von Thill et al. zum Vergleich der Befunde von FDG-PET und CT zum
Staging maligner Lymphome wurden in einem Kollektiv von 27 Patienten durch die
PET ca. 23% mehr Läsionen gefunden als durch CT. Ferner konnte ein
Zusammenhang zwischen dem SUV-Wert des Tumorherdes und der Lymphomart
nachgewiesen werden, so daß auch eine Einstufung in hochmaligne Non-Hodgkin-
Lymphome (NHL) und niedrig maligne NHL bzw. Morbus Hodgkin (MH) anhand der
PET-Befunde möglich ist.
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Die diagnostische Überlegenheit der FDG-PET ist in der Möglichkeit des Nachweises
einer pathologischen Stoffwechselaktivität begründet, während anhand der CT
maligne entartete Lymphknoten nur an ihrer Größe erkannt werden können
(Thill et al. 1997).
Um für das Bronchialkarzinom die adäquate Therapieform auswählen zu können,
insbesondere zur Vermeidung unnötiger thorakaler Eingriffe, besteht ein großes
Interesse an möglichst exakter präinterventioneller Bestimmung der
Tumorausdehnung. Routinemäßig wird klinisch das Thorax-Spiral-CT eingesetzt, um
die Tumorgröße zu bestimmen und eine evtl. Lymphknotenmetastasierung
nachweisen zu können. Dieses Verfahren hat jedoch eine eingeschränkte
diagnostische Genauigkeit, besonders beim Lymphknotenstaging (Lau et al. 2000).
Yang et al. veröffentlichten 2001 eine retrospektive Studie an 41 Patienten zur
Unterscheidung benigner und maligner Lungenherde mit FDG-PET. Als
reproduzierbares Unterscheidungskriterium wurde jede SUV über 2,5 als maligne
Läsion gewertet. Insgesamt wurden lediglich sechs Herde falsch-positiv und nur ein
einziger falsch-negativ diagnostiziert. Damit ergeben sich anhand dieser Studie eine
Sensitivität von 94% und  eine Spezifität von 71% bei der Einstufung pulmonaler
Raumforderungen als Karzinom oder als benigner Tumor.
Hain et al. erreichten in einer Studie zur Differentialdiagnose thorakaler
Raumforderungen sogar einen negativen Vorhersagewert 100% für die visuelle
Auswertung der PET-Scans. Durch Einsatz der PET können einer großen Zahl von
Patienten mit unklarer Biopsie weitere belastende invasive Maßnahmen erspart
werden (z.B. Probethorakotomie) (Hain et al. 2001).
Hellwig et al. führten eine Auswertung der relevanten MEDLINE-gelisteten Literatur
zur Dignitätsbeurteilung, Staging und Rezidivdiagnostik thorakaler Raumforderungen
durch. An insgesamt 70 Studien mit zusammen 1144 Patienten konnte die
diagnostische Aussagekraft der FDG-PET zusammenfassend gezeigt werden:
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Tabelle 1-3: diagnostische Aussagekraft der FDG-PET bei thorakalen
Raumforderungen
FDG-PET im Einsatz zu: Sensitivität Spezifität diagn. Genauigkeit
Bewertung der Herddignität 96 % 80 % 91 %
Lymphknoten-(N-)Staging 88 % 92 % 91 %
Metastasen-(M-)Staging 94 % 97 % 96 %
Dignitätseinschätzung von
Nebennierenmetastasen
96 % 99 % 98 %
Rezidivdiagnostik 99 % 89 % 95 %
Im Vergleich zur Röntgen-Computertomographie zeigt die FDG-PET eine deutlich
höhere Spezifität, Sensitivität und diagnostische Genauigkeit. Weiterhin ist auch ein
präziseres M-Staging möglich (Hellwig et al. 2000).
1.5.2 Einsatz der PET zum Therapiemonitoring
Als Grundvoraussetzung für den Einsatz der FDG-PET zum Therapiemonitoring von
z.B. Chemotherapie oder Radiatio ist eine gute Reproduzierbarkeit der
Messergebnisse an ein und demselben Patienten erforderlich, da nur dann
Veränderungen über einen längeren Zeitraum erkannt und quantitativ eingeschätzt
werden können.
Weber et al. führten eine Studie durch, bei der 16 Patienten in einem therapiefreien
Intervall von zehn Tagen zweimal mit FDG-PET untersucht wurden, dabei verglichen
sie die Parameter SUV und FDG-Nettoinflux (Weber et al. 1999). Bei keinem der
Parameter zeigte sich zwischen erster und zweiter Messung ein signifikanter
Unterschied. Somit ist die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse gegeben.
Voraussetzung für die Reproduzierbarkeit und Vergleichbarkeit ist jedoch unbedingt
ein gleicher Zeitabstand zwischen Injektion des Radiopharmakon und dem
Messbeginn, da die SUV-Werte maligner Tumoren bis zu 90 Minuten post
injectionem weiter ansteigen (Hamberg et al. 1994).
Einleitung 17
In diversen Arbeiten wurde das Therapieansprechen maligner Tumore mittels FDG-
PET-Messungen untersucht (z.B. Hoekstra et al. 1993, Haberkorn et al. 1993, Patz
et al. 1994). Es wurde gezeigt, dass eine Reduktion der vitalen Tumorzellzahl oder
des Tumormetabolismus zu einem Rückgang des FDG-Uptake führt. Daher kann
eine Veränderung des FDG-Uptake nach Chemo- oder Radiotherapie als Marker für
das Therapieansprechen angesehen werden.
Weiterhin können mit FDG-PET Tumorresiduen und Rezidive diagnostiziert werden.
Inoue et al. erreichten eine Sensivität 100% sowie eine Spezifität von 61,5% bei der
Rezidiverkennung von Bronchialkarzinomen nach Therapie (Inoue et al. 1995).
1.5.3 PET-Ergebnisse als Prognosefaktor
Eine Vielzahl klinischer Studien belegt, dass die Prognose einer malignen
Erkrankung unter anderem auch vom Glukosemetabolismus und der
morphologischen Größe eines Tumors abhängt.
Dhital et al. zeigten beispielsweise in einer retrospektiven Studie an 77 Patienten,
daß die postoperative Überlebenschance bei Lungenkrebs anhand der maximalen
Tumor-SUV in mehrere Gruppen eingeteilt werden kann, und dass die Prognose bei
höherer SUV deutlich schlechter wird.  Es ergab sich ein Einjahresüberleben von z.B.
75,2% für SUV<10 und lediglich 16,7% für SUV>20 (Dhital et al. 2000).
Die Prognose des Pankreaskrebs ist ebenfalls vom FDG-Uptake abhängig. Zimny et
al. führten eine Studie an 52 Patienten (Alter 45-79 Jahre) mit Pankreaskarzinom
durch. Aus allen Messungen wurde ein medianer FDG-Uptake von SUV = 6,1 im
Patientenkollektiv bestimmt. Es konnte gezeigt werden, dass die mittlere
Überlebenszeit der Erkrankung für einen SUV < 6,1 neun Monate und für einen
SUV ≥ 6,1 lediglich 5 Monate beträgt. Der Unterschied ist signifikant (Zimny et al.
2000).
Miller und Grigsby untersuchten 51 Patientinnen mit Zervixcarcinomen mit FDG-PET
und CT. Die Tumorvolumina wurden aus den PET-Datensätzen generiert, indem
Einleitung 18
40% des maximalen Tumoruptake als Schwellwert für die Diskriminierung zwischen
gesundem Restgewebe und Tumor definiert wurde. Die Tumorvolumina zeigten eine
statistisch signifikante Korrelation mit dem FIGO-Stadium, wobei Patientinnen mit
einem Tumorvolumen von 47±37 cm³ den Stadien I und II, mit einem Volumen von
96±60 cm³ den Stadien III und IV zugeordnet werden konnten.
Weiterhin zeigte sich ein signifikanter Unterschied des progressionsfreien Intervalls
für Primärtumorvolumina ober- oder unterhalb von 60 cm³, ebenso wie für das
Gesamtüberleben (Miller und Grigsby 2002).
1.6 Fragestellungen
In vielen der zitierten Arbeiten sind Fragestellungen enthalten, die eine quantitative
Auswertung des FDG-Uptake von Tumorgewebe erfordern.
In etlichen Arbeiten wurde lediglich der maximale Uptake einer Läsion visuell im
PET-Bild aufgesucht.
Zur Bestimmung des Tumorvolumens und des mittleren bzw. medianen Uptake eines
Herdes ist dessen mathematische Trennung vom umgebenden Gewebe
(„Hintergrund“) erforderlich. In der Praxis wird meist in einer (zweidimensionalen)
Schnittebene manuell eine Kontur um den Herd gelegt (sog. „Region of Interest“,
ROI), um die darin liegenden Messwerte quantitativ zu erfassen.
Aufgrund der relativ geringen „Schichtdicke“ der PET-Datensätze von etwa fünf
Millimeter muß die ROI in einer großen Schichtzahl definiert werden, alternativ kann
die Tumorausdehnung in der dritten Raumachse gemessen werden und anhand von
Schätzwerten ein Volumen berechnet werden.
Eine derartige manuelle Auswertung von PET-Daten auf visueller Basis ist in der
klinischen Routine zeitaufwendig und anfällig für diverse Fehlerquellen, unter
anderem variieren die Ergebnisse erheblich in Abhängigkeit von der Größe und Form
der subjektiv definierten ROI.
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Ziele der vorliegenden Arbeit waren
a) die Entwicklung eines Algorithmus, der
aa) eine automatische rechnerische, reproduzierbare und von der subjektiven
          Einschätzung des Benutzers unabhängige voxel-basierte Segmentierung
          eines Herdes mit gesteigertem Uptake ermöglicht,
ab) den maximalen, mittleren und medianen Uptake des Herdes bestimmt
ac) ein Histogramm der einzelnen Uptake-Werte des Herdes generiert
ad) das Volumen des Herdes unter den vorgegebenen Bedingungen
          reproduzierbar bestimmt.
Zur Diskriminierung zwischen Herd bzw. Hintergrundaktivität Segmentierung des
Herdes vom Hintergrund soll vom Benutzer ein Schwellwert vorgegeben werden
können, entweder als absoluter Uptakewert oder relativ als Prozentsatz des
Maximaluptake.
b) die Evaluierung des Algorithmus durch Phantommessungen und Vergleich der
Ergebnisse mit manuell bestimmten Volumina
c) die Evaluierung des Algorithmus an realen Patientendaten durch Vergleich der
Messergebnisse mit aus CT-Bildern bestimmten Tumorvolumina.
d) die Aufdeckung und Analyse von Fehlerquellen
e) die Einbindung des Algorithmus in die Softwareumgebung des PET-Scanners, so
dass das Programm in der klinischen Routine einfach eingesetzt werden kann.
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2. Methodik
2.1 Beschreibung des Positronenemissionstomographen ECAT EXACT 922 / 47
Die in der vorliegenden Arbeit ausgewerteten PET-Datensätze wurden sämtlich mit
dem ganzkörperfähigen Vollring-PET-Scanner ECAT EXACT 922 / 47 der Firma
Siemens-CTI, Knoxville, TN akquiriert.
Abbildung 2-1: Der PET-Scanner ECAT EXACT 922 / 47
Der Tomograph besteht aus drei hintereinander angeordneten Detektorringen mit
jeweils 48 Detektorblöcken, woraus sich ein axiales Gesichtsfeld von 16,2 cm ergibt.
Die Messungen in Ganzkörpertechnik erfolgen durch sukzessives Verschieben der
Untersuchungsliege (sog. Bettpositionen).
Das Detektormaterial besteht aus Wismutgermanat (BGO), welches den Vorteil einer
hohen Nachweiswahrscheinlichkeit für höherenergetische Gammaquanten bietet, die
bei Positronenemittern typischerweise auftreten.
Die Transmissionsmessung erfolgt mittels Durchstrahlung des Patienten mit drei
rotierenden 68Germanium-Stabquellen.
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Das Isotop 68Ge zerfällt mit einer Halbwertszeit von 271 Tagen zu dem
Positronenstrahler  68Gallium (Halbwertszeit 67,6 Minuten). Daher müssen die
Germaniumquellen nur etwa einmal jährlich ausgetauscht werden.
Der Positronenemissionstomograph wird durch eine Sun-Workstation (Ultra 60, Sun
Microsystems, Palo Alto, Ca) gesteuert. An diesem Rechner erfolgen auch die
Rekonstruktion und die Auswertung der Bilddaten. Die von mir im Rahmen der
vorliegenden Arbeit u.a. entwickelte Software wurde ebenfalls auf diesem Rechner
geschrieben, erprobt und eingesetzt.
2.2 Beschreibung der ECAT-Software und der Programmierumgebung
2.2.1 Das Betriebssystem und die ECAT-Software
Die Sun-Workstation verwendet das Betriebssystem SunOS 5.6, das Solaris 2.6
entspricht.
Auf diesem System wird die ECAT-Software Version 7.2 (Siemens-CTI, Knoxville,
TN) betrieben, die bereits alle Funktionalitäten zur Akquisition, Rekonstruktion und
Auswertung der PET-Datensätze enthält.
Die Akquisition der PET-Datensätze beginnt mit der Transmissionsmessung, dabei
wird der Patient vier Minuten je Bettposition von den 68Ge-Stabquellen durchstrahlt.
Danach wird ihm die Aktivität appliziert, im Mittel 250 MBq 18FDG. Die
Emissionsmessung beginnt 60 Minuten post injectionem und dauert acht Minuten je
Bettposition. Für die im Rahmen der vorliegenden Arbeit ausgewerteten Studien
wurden auf diese Weise jeweils fünf oder sechs Bettpositionen akquiriert.
Der Rekonstruktion der Bilddaten geht eine Korrektur der Emissionssinogramme um
Totzeiteffekte, zufällige Koinzidenzen, Streustrahlenanteile und Schwächungseffekte
voran. Dazu werden in einem zweiten, zeitversetzen Koinzidenzfenster die zufälligen
Koinzidenzen erfasst.
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Die erforderliche Streustrahlenkorrektur wird mit Hilfe eines mathematischen Modells
durchgeführt. Die Schwächungskorrektur der Emissionssinogramme erfolgt seit der
Einführung der ECAT-Software Version 7.1 neben der direkten Verrechnung mit den
Transmissionssinogrammen auch unter der Verwendung empirischer
Schwächungskoeffizienten, so dass eine Verkürzung der Transmissionsmessung
möglich ist.
Zur Rekonstruktion der Bilddaten eignen sich prinzipiell analytische und algebraische
Verfahren. Die für diese Arbeit ausgewerteten Bilddaten wurden unter Verwendung
eines OSEM-Algorithmus (Ordered Subset Expectation Maximization, Hudson und
Larkin 1994) auf der Sun-Workstation rekonstruiert, wobei es sich um ein iteratives
algebraisches Verfahren handelt. Die Halbwertsbreite (FWHM), die näherungsweise
der Ortsauflösung entspricht, beträgt ca. 7 mm.
Abschließend werden die Datensätze der einzelnen Bettpositionen zu einem
einzigen dreidimensionalen Datensatz zusammengefügt (sog. „Assembling“).
2.2.2 Benutzeroberfläche und Bildverarbeitungsprogramme
Die Datensätze werden von der ECAT-Software in einer Datenbank mit
Archivfunktion verwaltet. Nur die jeweiligen aktuellen Patientendatensätze liegen auf
der Festplatte des Auswertungsrechners vor. Ältere momentan nicht benötigte
Datensätze werden auf magneto-optischen Platten (MO-Disks) von je 2,3 GB Größe
archiviert. Bei Bedarf können die Datensätze nach unterschiedlichen Kriterien
gesucht und zur weiteren Verarbeitung auf die lokale Festplatte zurückgespeichert
werden.
Zur Darstellung und Auswertung der Daten stehen diverse Bildverarbeitungstools zur
Verfügung. Diese können aus der Datenbank heraus über den sog. Application
Launcher zusammen mit den jeweiligen Patientendatensätzen heraus einfach
gestartet werden.
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Der Vorteil ist eine einfach zu bedienende Oberfläche, bei der nur der Patientenname
und die gewünschten Studien ausgewählt werden müssen. Der Benutzer muß nicht
mit den physikalischen Dateinamen arbeiten.
Der sog. Slice Viewer bietet eine schichtweise Darstellung der Datensätze mit der
Möglichkeit der vergrößerten Betrachtung einzelner Schichten.
Abbildung 2-2: Screenshot des Programms “Slice Viewer”
Dazu werden in einem Übersichtsfenster die einzelnen axialen Schnittbilder
dargestellt. Durch Anklicken mit der Maus kann die zu untersuchende Schnittebene
in einem neuen Fenster bis zu vierfach vergrößert dargestellt werden.
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Im Volume-Viewer kann ein Datensatz dreidimensional dargestellt werden. Dieses
Programm besitzt für jede der drei Raumebenen ein Anzeigefeld, das den Datensatz
in der jeweiligen Schnittebene darstellt. Über mit der Maus steuerbare Schieber kann
der Benutzer die jeweils gewünschte Ebene auf dem Bildschirm zeigen. Wenn auf
eine Struktur innerhalb der Schnittebene geklickt wird, führt das Programm die
Darstellung in den beiden anderen Unterfenstern automatisch nach, so dass die
Struktur in allen drei Raumebenen sichtbar wird.
Abbildung 2-3: Screenshot des Volume Viewers
Im abgebildeten Datensatz ist eine thorakale Raumforderung rechts am Mediastinum
zu erkennen. Sie ist in allen drei Schnittebenen gut sichtbar dargestellt.
Der Whole Body-Viewer ermöglicht zusätzlich eine animierte dreidimensionale
Darstellung (Drehbewegung) des ganzen Körpers. Die Oberfläche basiert auf dem
Volume Viewer, jedoch enthält sie ein viertes Anzeigefeld, in dem die
dreidimensionale Darstellung erfolgt.
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Das ROI-Tool ermöglicht es dem Benutzer, in einer vorwählbaren
zweidimensionalen Schnittebene eine Region (sog. ROI, Region of Interest) zu
definieren, die z.B. einen Tumor enthalten und nach verschiedenen Kriterien (z.B.
maximale SUV, durchschnittliche SUV usw.) ausgewertet werden kann.
Diese ROI kann entweder durch manuelles Zeichnen (Freihandzeichnung, Kreis und
Rechteck) mit der Maus oder halbautomatisch durch Vorgabe eines Schwellwertes
definiert werden.
Abbildung 2-4: Screenshot ROI-Tool (verkleinert)
Dargestellt ist der gleiche Patientendatensatz wie im Volume Viewer. Gewählt ist die
44. transaxiale Schnittebene, die die Raumforderung enthält. Um diese herum ist
eine kreisförmige ROI gezeichnet.
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Alle ECAT-Dateien haben einen sog. Header, der Informationen über den Inhalt der
Datei, wie z.B. Art der Daten, Name des Patienten und die Bedingungen unter denen
der Datensatz entstanden ist (z.B. Radiopharmakon, Applikationszeit, verabfolgte
Aktivität, Rekonstruktionsmodus etc.) enthält.
Der sog. Header-Editor ermöglicht die Darstellung und ggf. auch die Bearbeitung
der Informationen aus dem Header.
2.2.3 Die Programmierumgebung (CAPP)
Um die Funktionalitäten der ECAT-Software den individuellen Erfordernissen
anpassen zu können, hat CTI eine spezielle Programmierschnittstelle implementiert,
die bei Vorhandensein einer entsprechenden Entwicklerlizenz genutzt werden kann.
Die CAPP-Umgebung (Clinical Applications Programming Package) ist eine auf der
verbreiteten Hochsprache IDL (Integrated Data Language, Research Laboratories
Inc.) basierende Programmiersprache.
Sie bietet neben den üblichen IDL-Routinen und -Funktionen die Möglichkeit des
Zugriffs auf spezifische Funktionalitäten der ECAT-Software, wie z.B. Prozeduren
zum Auslesen der speziellen ECAT-Dateien und zur Bilddarstellung und
-verarbeitung mit Zugriff auf die oben erklärten Programme mit einigen Möglichkeiten
zur Implementierung zusätzlicher Funktionalitäten.
Die fertigen CAPP-Programme können in die ECAT-Umgebung eingebunden werden
und auch ohne eine Entwicklerlizenz ablaufen, so dass der Benutzer einfach und
komfortabel auf die zusätzlich entwickelte Software zugreifen kann.
Diese Programmierschnittstelle ist durch den Hersteller/Lizenzgeber nur
unzureichend dokumentiert; so dass im Rahmen der vorliegenden Arbeit eine relativ
umfangreiche Einarbeitung erforderlich war.
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2.2.4 Die Struktur der dreidimensionalen Datensätze
Die iterativ rekonstruierten PET-Daten liegen als Datei (sog. Volume-File) auf der
Festplatte des Auswertungsrechners vor.
Die Bilddaten bestehen aus sogenannten Voxels, also „Volume pixels“ bzw. „Volume
picture elements“, das heißt es liegen dreidimensional definierte Bildpunkte vor.
Jeder Voxel hat eine coronale, eine sagittale und eine transaxiale Koordinate, die im
weiteren und auch im Programm vereinfachend als X-, Y- und Z-Koordinate
bezeichnet werden.
Der Zahlenwert eines Voxels im Volume-File entspricht direkt der lokalen
Aktivitätskonzentration in Bq / ccm. Bei bekanntem Multiplikationsfaktor können die
Werte einfach auf den SUV (s. Gleichung S. 11) umgerechnet werden.
Abhängig von den eingestellten Parametern bei der Akquisition und der
Rekonstruktion der Bilddaten hat ein Voxel üblicherweise eine kubische Form mit
einer Kantenlänge von 5,4 mm. In einer zweidimensionalen Schnittebene (X/Y) wird
routinemäßig eine Matrix von 128 * 128 Voxel aufgenommen, in der Z-Richtung pro
Bettposition 47 Schichten.
Für eine übliche Ganzkörperaufnahme („Whole body scan“) mit z.B. 6 Bettpositionen
ergibt sich damit ein dreidimensionaler Bilddatensatz mit 168 „Schichten“ zu je 128 *
128 Voxels.
Mit den vorgegebenen Funktionalitäten der CAPP-Umgebung ist es
programmtechnisch möglich, das Volume-File zu öffnen und seinen Inhalt
auszulesen.
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2.3 Bisherige Lösungsansätze zur Volumenbestimmung
2.3.1 In der Literatur beschriebene Verfahren
Nach Erdi et al. ist das am häufigsten eingesetzte Kriterium zur Unterscheidung
zwischen gesundem und glukosespeicherndem Tumorgewebe ein vorgegebener
Schwellwert. Bei der Diskriminierung zwischen beiden Geweben werden Uptake-
Werte größer oder gleich dem Schwellwert als Tumor interpretiert, Areale mit einem
Uptake unterhalb des Schwellwertes werden zum gesunden Gewebe gerechnet.
Je nach Form, Art, Größe, Maximaluptake eines Herdes sowie der umgebenden
Hintergrundaktivität muß der Schwellwert ausgewählt werden, da alle genannten
Parameter den optimalen Schwellwert beeinflussen können (Erdi et al. 1995).
Für Gruppen von Strukturen ab einer gewissen Größe und ausreichendem Kontrast
kann häufig ein fester Schwellwert angegeben werden, der jedoch für die individuell
vorhandene Ausrüstung bestimmt werden muß. Mit diesem Wert ist eine
mathematische Trennung des Tumorgewebes vom Restgewebe möglich (sog.
Segmentierung). Erdi et al. haben einen Algorithmus entwickelt, der durch iteratives
Segmentieren eines Phantomvolumens nacheinander Schwellwerte erprobt, und
denjenigen Schwellwert als Optimalwert ausgibt, unter dem das errechnete
Herdvolumen dem Phantomvolumen am nächsten kommt (Erdi et al. 1995 und
1997).
Salman et al. und Miller et al. berichten von Algorithmen, die unter Vorgabe eines
Schwellwertes eine zusammenhängende Gruppe von Voxeln segmentieren können,
um einen Volumenwert und den mittleren Uptake des jeweiligen Herdes zu
errechnen (Salman et al. 2000, Miller et al. 2002).
In allen Originalarbeiten ist die Funktionsweise der Algorithmen nicht näher erklärt,
ebenso finden sich außer bei Miller et al. keine Angaben über eine Validierung der
Rechenergebnisse. Die Recherche nach weiteren Informationen war ebenfalls
erfolglos. Daher wurde im Rahmen der vorliegenden Arbeit ein schwellwertbasierter
Segmentierungsalgorithmus von Grund auf neu entwickelt und validiert.
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2.3.2 Manuelle Volumenberechnung
In der von CTI gelieferten Software ist kein Programm zur Volumenanalyse und
-quantifizierung vorgesehen. Es besteht lediglich die Möglichkeit, mit dem „ROI Tool“
in einem zweidimensionalen Schnittbild manuell eine Kontur zu zeichnen oder quasi
halbautomatisch eine schwellwertabhängige ROI zu definieren. Die innerhalb der
Kontur gelegenen Bildpunkte lassen sich hinsichtlich Maximalwert, Mittelwert und
Median auswerten. Die Fläche der ROI im zweidimensionalen Schnittbild kann
ebenfalls bestimmt werden.
Um aus diesen Werten das Volumen einer dreidimensionalen Struktur ermitteln zu
können, müßte jetzt mit einem geeigneten Programm (z.B. dem Header-Editor) die
Schichtdicke ermittelt werden. Dann müßte die Struktur Schicht für Schicht
dargestellt und die manuelle ROI definiert werden, jeweils die Fläche bestimmt, alle
Flächen manuell aufaddiert und mit der Schichtdicke multipliziert werden.
Dieses Verfahren ist aufgrund der durch die relativ geringe Schichtdicke von
üblicherweise 5,4 mm bedingte große Zahl von Schichten sehr zeitaufwendig,
fehleranfällig und nicht objektiv reproduzierbar. Das Verfahren ist deshalb für die
klinische Routine praktisch nicht geeignet. Zudem würde die Bestimmung des
Gesamt-Maximalwertes, des Mittelwertes und des Medians noch einen darüber
hinausgehenden zusätzlichen Rechen- und Arbeitsaufwand bedeuten. Ein
Histogramm der SUV-Werte kann auf diese Weise nicht ohne weiteres erstellt
werden.
Im Falle von rein kugelförmigen oder ovalären Raumforderungen könnte auch eine
manuelle Vermessung der Ausdehnung in den drei Raumrichtungen (a, b, c)
erfolgen, um einen näherungsweisen Volumenwert anhand der in der Sonografie
bekannten Faustformel
Volumen = ( a * b * c ) / 2
abzuschätzen. Dies ist jedoch bei komplex geformten Herden nicht möglich. Ebenso
können keine Informationen über mittleren und maximalen Uptake usw. gewonnen
werden.
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2.3.3 Die 50%-Isokontur-Methode von C. Schiepers (UCLA)
Zur Vereinfachung der Volumenbestimmung steht der Klinik für Nuklearmedizin der
RWTH Aachen ein CAPP-Programm von Christiaan Schiepers, UCLA School of
Medicine, zur Verfügung.
Da dieses Programm weder ausreichend dokumentiert noch validiert ist, wurde im
Rahmen der vorliegenden Arbeit der Quellcode dieser Software analysiert, um die
Funktionsweise dieses Algorithmus aufzuklären und die Qualität des Ergebnisses
einschätzen zu können.
Das Programm nutzt die vorgegebenen Funktionalitäten „Volume Viewer“ und „Slice
Viewer“ der CAPP-Umgebung. Nach dem Start öffnet sich der Volume Viewer, der
den Bilddatensatz in seinen drei Raumebenen anzeigt. Dann muß der Benutzer
diejenige transversale Schicht aufsuchen, in der der Tumor seine größte räumliche
Ausdehnung hat und die Nummer der Schicht notieren (sog. „Ausgangsschicht“).
Ebenso müssen die Nummern der obersten und der untersten Schicht, in denen der
Tumor noch sichtbar ist, notiert werden.
Diese drei Zahlen werden in das Volumenberechnungsprogramm manuell
eingegeben. Daraufhin öffnet sich ein Fenster, in dem die Ausgangsschicht
vergrößert dargestellt wird. Der Benutzer muß nun mit der Maus eine Kontur in
einigem Abstand um den Tumor zeichnen, die sog. „Maske“.
Das Programm ermittelt den maximalen SUV-Wert innerhalb der Maske und setzt
den Schwellwert für die Diskriminierung zwischen Tumor/Restgewebe auf 50 % des
Maximums fest. Dann berechnet das Programm diejenige Kontur, die durch alle
Punkte innerhalb der Maske mit einer SUV oberhalb des Schwellwertes gegeben
wird. Diese neu ermittelte Kontur wird daraufhin als sog. „50%-Isokontur“ auf alle
Schichten ober- und unterhalb der Ausgangsschicht angewendet, um nach gleichem
Prinzip auch deren Kontur möglichst genau zu erfassen.
Auf diese Weise werden die Schnittflächen des Tumors in allen Ebenen ermittelt, aus
denen dann ein theoretischer Volumenwert berechnet wird.
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Im „Slice Viewer“ werden die entstandenen Schnittbilder einfarbig (d.h. gleichmäßig
schwarz) angezeigt. Der Benutzer hat somit weder die Möglichkeit, den Schwellwert
selbst vorzugeben, noch das Ergebnis dieser automatischen Segmentierung
qualitativ zu beurteilen, da eben eine Darstellung in unterschiedlichen
Helligkeitsstufen nicht möglich ist. Aus diesem Grunde ist auch die Beurteilung
zentraler Nekrosen im Tumorgewebe unmöglich.
Das Ergebnis der Berechnung wird auf dem Bildschirm dargestellt. Weiterhin werden
„Volumenwerte“ für die Isokonturen mit 10-90% Schwellwert mit einer dreisatzartigen
Formel in Schritten von 10% errechnet und angezeigt.
2.4 Entwicklung des Region Growing-Algorithmus und der Software „Volume
Analyzer“
Der Region Growing-Algorithmus ist das Kernstück der im Rahmen dieser Arbeit neu
entwickelten Software „Volume Analyzer“.
Der Algorithmus ermöglicht die automatische und reproduzierbare Segmentierung
eines Herdes mit gesteigerter Nuklidspeicherung und damit die (mathematische)
Abgrenzung von der Hintergrundaktivität. Als Kriterium für die Erkennung des
Herdrandes muß vorher vom Benutzer ein Schwellwert vorgegeben werden. Nach
der Segmentierung werden die Uptakewert-Verteilung (einschließlich Maximum und
Mittelwert) innerhalb des Herdes sowie sein Volumen in [ml] bestimmt.
Das Programm wurde in die Benutzeroberfläche der ECAT 7.2-Software
eingebunden, so dass der Anwender es im täglichen Einsatz einfach aufrufen kann.
Es muß lediglich der zu analysierende Datensatz in der Datenbank ausgewählt
werden. Das Programm öffnet das Volume-File und liest seinen Inhalt unter
Verwendung der vorgegebenen Funktionalitäten der CAPP-Umgebung aus.
Dabei wird zunächst der sog. Header der Datei in einer entsprechenden
Speicherstruktur abgelegt.  Dieser enthält alle wichtigen Parameter der Bilddatei wie
z.B. Name, Größe, Gewicht des Patienten, Applikationszeit, injizierte Aktivität usw.
Weiterhin liegen die Bilddimensionen (Voxelgröße, Dimension der aufgezeichneten
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Matrix und die Anzahl der Bettpositionen) vor, die für die weitere Auswertung von
besonderer Bedeutung sind.  Durch das Auslesen des Headers werden die
Parameter für das Programm zugänglich.
Mit den nun bekannten Dimensionen des Datensatzes in seinen drei
Raumrichtungen kann ein entsprechendes dreidimensionales Datenfeld auf dem
Arbeitsspeicher angelegt werden, das im folgenden als „Image“ bezeichnet wird.
Dann werden die eigentlichen Bilddaten über eine vorgegebene CAPP-Funktionalität
aus dem Volume-File in das Datenfeld eingelesen.
Die einzelnen Voxel des Image können jetzt problemlos über ihre X-, Y- und Z-
Koordinate adressiert und ausgelesen werden.
2.4.1 Das Programm „Volume Analyzer“
Die Benutzeroberfläche des Programms „Volume Analyzer“ basiert auf der
entsprechend angepaßten vorgegebenen Funktionalität „Volume Viewer“ der CAPP-
Umgebung.
Abbildung 2-5: das im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelte Programm
„Volume Analyzer“
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Das Programm besteht aus einem Hauptfenster, in dem sich die drei Anzeigefelder
befinden, die den Datensatz in seinen drei räumlichen Ebenen darstellen. Für die
coronale, die transaxiale und die sagittale Ebene ist je ein Anzeigefenster vorhanden.
Unter jedem der drei Fenster befindet sich ein Schiebeelement, mit dem die
gewünschte anzuzeigende Schnittebene eingestellt werden kann.
Beim Klick in eines der Fenster wird die entsprechende Koordinate in den beiden
anderen Fenstern automatisch eingestellt, somit ist es möglich, mittels Mausklick
eine gewünschte Struktur in allen drei Raumebenen sichtbar zu machen.
Die drei Raumebenen schneiden sich genau in dem angeklickten Punkt, womit seine
räumlichen Koordinaten (X | Y | Z) bekannt sind.
Der „Volume Viewer“ wurde um mehrere im nachfolgenden noch ausführlich
beschriebenen Funktionen zum „Volume Analyzer“ erweitert, der die quantitative
Auswertung einer bestimmten dreidimensionalen Region, der sog. „ROI = Region of
Interest“ ermöglicht. Eine solche ROI kann jede Form der lokalen Mehrspeicherung
sein, die im folgenden der Einfachheit halber als „Tumor“ bezeichnet wird.
Der Volume Analyzer ermöglicht die automatische reproduzierbare Segmentierung
des Tumors vom Hintergrund, womit eine Bestimmung der Häufigkeitsverteilung der
Uptake-Werte im Tumor (Histogramm) und eine Quantifizierung seines Volumens in
[ml] bzw. [ccm] möglich sind.
Die Anzeige der Uptake-Werte erfolgt standardmäßig als SUV, sofern die
vorgegebenen Parameter des Volume-Files dies ermöglichen (Applikationszeit,
verabfolgte Aktivität, Patientengewicht). Der Benutzer kann wahlweise auch die
Aktivitätskonzentration in [kBq / ccm] anzeigen lassen. Dazu wird im Programm ein
entsprechender Umrechnungsfaktor verwendet, da sich die beiden Einheiten linear
ineinander umwandeln lassen.
Stehen die Parameter zur Berechnung des SUV-Wertes nicht zur Verfügung, kann
nur in der Einheit [kBq / ccm] weitergearbeitet werden.
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Zur Volumenanalyse muß der Benutzer den Tumor in allen drei Raumebenen gut
sichtbar einstellen, wodurch wie oben beschrieben ein Schnittpunkt („Start“) definiert
wird.
Die Diskriminierung zwischen „Mehrspeicherung“ bzw. „Tumor“ und „gesundem
Restgewebe“ erfolgt über einen Schwellwert, der vom Benutzer direkt in SUV bzw. in
[kBq/ccm] oder in Prozent des maximalen Uptake-Wertes vorgegeben werden muß.
Der „Volume Viewer“ wurde zunächst um eine Funktion erweitert, die den Uptake-
Wert des angeklickten Punktes in der gewünschten Einheit auf dem Bildschirm
anzeigt. Dadurch wird es möglich, den durchschnittlichen Uptake des Tumors
einzuschätzen, um einen ersten Schwellwert vorgeben zu können.
Durch Klicken auf den „Estimate threshold“-Knopf wird der von mir entwickelte
dreidimensionale Region Growing-Algorithmus gestartet, der den Tumor automatisch
vom Hintergrund segmentiert. Dieser Algorithmus wird weiter unten genau
beschrieben.
Ergebnisse des Algorithmus sind
- die Häufigkeiten der einzelnen SUV-Werte bzw. Aktivitätskonzentrationen innerhalb
der ROI
- das Volumen der ROI bei dem angegebenen Schwellwert
- die maximale SUV bzw. maximale Aktivitätskonzentration innerhalb der ROI.
Da die Angabe des Schwellwertes in „Prozent von Maximum“ im alltäglichen Betrieb
einfacher bzw. sinnvoller ist, kann der Benutzer über einen Schieber einen
Prozentwert vorgeben, um anhand des jetzt bekannten Maximalwertes einen
exakteren Uptake-Schwellwert berechnen zu lassen. Alternativ kann natürlich auch
der Schwellwert als absoluter Uptake-Wert in SUV oder [kBq/cc] vorgegeben werden.
Jetzt kann der Analyze-Button angeklickt werden, um mit dem neu bestimmten
Schwellwert den Region Growing-Algorithmus erneut durchlaufen zu lassen. Danach
wird das endgültige Ergebnis auf dem Bildschirm angezeigt.
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Der Weg über die „Estimate Threshold“-Funktion ist deshalb notwendig, weil im
ersten Durchlauf der Maximaluptake innerhalb der ROI nicht bekannt ist und erst
durch eine grobe Segmentierung des Datensatzes bestimmt werden muß. Erst
danach kann ein Schwellwert als (prozentualer) Anteil des Maximalwertes definiert
werden. Weiterhin wurde eine Lineal-Funktion implementiert, die eine manuelle
Vermessung der Tumorausdehnung ermöglicht.
Der Region Growing-Algorithmus
Dieser Algorithmus stellt das „Kernstück“ des Volume Analyzers dar und ermöglicht
die automatische Segmentierung einer dreidimensionalen Region of Interest (ROI).
Voraussetzungen sind
- die in das dreidimensionale Feld „Image“ eingelesene PET-Bilddatei
- ein vom Benutzer vorgegebener dreidimensionaler Ausgangspunkt „Start“
- ein vom Benutzer vorgegebener (natürlich eindimensionaler) Schwellwert
„Threshold“.
Der Algorithmus ermittelt vom Startpunkt aus alle Voxel, die zu ihm in
Nachbarschaftsbeziehung stehen und deren Uptake-Wert oberhalb des
Schwellwertes liegt.
Dabei wird ein Feld mit der Bezeichnung „Tumor“ erzeugt, das die gleichen
Dimensionen wie das Image hat und nach der Segmentierung nur noch die zur ROI
gehörigen Voxel enthält. Alle unmittelbar zur ROI gehörigen Voxel werden in das
Feld „Tumor“ hineinkopiert, alle anderen Bildpunkte werden ausgeblendet. Auf diese
Weise ist es möglich, den segmentierten Tumor hinterher im Volume Viewer sichtbar
darzustellen.
Ein kubusförmiger Raum mit einer Kantenlänge von drei Voxeln besteht aus 27
Voxeln (33=27). Sieht man den genau in der Mitte stehenden Voxel V(x | y | z) als
Ausgangspunkt, so hat er im Raum immer 26 Nachbarn, der 27. ist er selbst.
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Abbildung 2-6: Nachbarschaftsbeziehungen im Raum
Der linke Würfel zeigt alle Nachbarn des Ausgangspunktes, der sich genau in der
Mitte befindet und damit von insgesamt 26 anderen Würfeln umgeben ist.
In der rechten Grafik sind nur diejenigen Nachbarwürfel dargestellt, die den
Seitenflächen des Ausgangspunktes direkt aufliegen. Diese sechs Nachbarwürfel
bzw. -voxel werden als sog. „direkte Nachbarn“ bezeichnet.
Bezogen auf den Ausgangsvoxel V(x/y/z) haben die Nachbarn die Koordinaten
N1 (x-1 | y | z),  N2 (x+1 | y | z),
N3 (x | y-1 | z),  N4 (x | y+1 | z),
N5 (x | y | z-1),  N6 (x | y | z+1).
Die verbleibenden 20 Würfel bzw. Voxel, die nur über ihre Ecken oder Kanten
Kontakt zum Ausgangsvoxel haben, werden als „indirekte Nachbarn“ bezeichnet und
sind für die Auswertung nicht relevant, was weiter unten beschrieben wird.
Zu Beginn des Algorithmus werden zwei weitere Felder definiert, die die Koordinaten
der jeweils neu bestimmten Nachbarpunkte zwischenspeichern und als New1 und
New2 bezeichnet werden.
Der erste zur ROI gehörige Voxel ist natürlich der Startpunkt. Dieser wird im Feld
„New1“ zwischengespeichert und aus dem Feld „Image“ in das Feld „Tumor“ kopiert.
Die Anzahl der „neu gefundenen“ Punkte ist damit beim ersten Durchlauf gleich eins.
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Abbildung 2-7: Flußdiagramm Region Growing
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Damit beginnt die Hauptschleife des Algorithmus, die solange durchlaufen wird, wie
neue Punkte gefunden werden, also die Anzahl neu gefundener Punkte größer Null
ist.
Alle zur Hauptschleife gehörenden Funktionen werden der Übersichtlichkeit halber
eingerückt dargestellt:
Von jedem neu gefundenen Punkt aus dem Feld „New1“ aus werden jeweils
seine sechs Nachbarvoxel überprüft, ob sie
1. einen Uptake oberhalb des Schwellwertes haben, also zur ROI gehören und
2. nicht schon im Feld „Tumor“ gespeichert sind, also bereits ausgewertet
wurden.
Wenn beide Kriterien erfüllt sind, ist der gefundene Punkt definitionsgemäß ein
neu gefundener Nachbarpunkt und wird im Feld „New2“ abgespeichert.
Gleichzeitig wird dieser Voxel als zur ROI gehöriger Punkt aus dem Feld
„Image“ in das Feld „Tumor“ kopiert.
Im ersten Durchlauf befinden sich damit im Feld „New2“ die sechs neu
gefundenen Nachbarpunkte des Ausgangsvoxels. Bei späteren Durchläufen
sind es natürlich wesentlich mehr Voxel.
Nach dem gleichen Prinzip werden alle Punkte nun aus „New2“ abgearbeitet
und ebenfalls als neue Nachbarpunkte wieder in „New1“ gespeichert, wenn
auch sie die Kriterien erfüllen, also zur ROI gehören und noch nicht verarbeitet
wurden.
Die Schleife beginnt wieder von vorn und die nun neu gefundenen Nachbarpunkte
aus „New1“ werden wieder verarbeitet.
Auf diese Weise „wächst“ die ROI im Raum vom Startpunkt aus, bis der Schwellwert
nicht mehr erreicht wird und keine neuen Voxel mehr gefunden werden. Daher auch
die Bezeichnung „Region Growing“.
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Es wird deutlich, daß die indirekten Nachbarn nicht berücksichtigt werden müssen
(s.o.), weil sie -wenn sie zur ROI gehören- auch direkte Nachbarn anderer Punkte
der ROI sind.
Parallel zur Schleife werden alle neu gefundenen Voxel gezählt und geprüft, ob der
jeweilige Voxelwert oberhalb des bisher höchsten gefundenen Uptake-Wertes liegt,
wenn ja, wird dieser als neuer Maximalwert festgehalten.
Außerdem wird der Uptake-Wert jedes neu gefundenen Voxels in einem eigenen
Datenfeld abgespeichert. Aus diesem Feld werden hinterher der mediane Uptake,
der mittlere Uptake mit Standardabweichung sowie das Histogramm ermittelt. Das
Histogramm wird im Bereich von SUV = 0..99 oder 0..99 [kBq / ccm] mit einer
Schrittweite von 1,0 berechnet. Es handelt sich dabei folglich um ein Zahlendatenfeld
der Größe 100.
Das Datenfeld aller gewonnenen Uptake-Werte wird dazu schrittweise durchlaufen
und das Histogrammfeld des jeweiligen Uptake-Wertes um eins erhöht. Damit ist
hinterher die Voxelzahl pro Uptake-Bereich bekannt, aus der das Verhältnis zur
Gesamtvoxelzahl in Prozent berechnet werden kann.
Durch den großen Rechenbereich von SUVmax = 99 bzw. 99 [kBq / ccm] ist
sichergestellt, alle klinisch denkbaren Fälle abgedeckt werden. Die oberen und
unteren nicht belegten Wertebereiche werden anschließend aus dem Histogramm
ausgeschnitten und später nicht angezeigt, um die Übersicht nicht zu stören.
Wenn das auf diese Weise entstandene Histogramm weniger als zehn Teilelemente
hat (z.B. bei nur geringen Uptake-Unterschieden infolge geringen Bildkontrastes),
wird der Histogramm-Algorithmus erneut durchlaufen und ein neues Histogramm mit
einer Schrittweite von 0,25 generiert. Damit entsteht ein viermal präziseres
Histogramm.
Da aus dem Header die drei Kantenlängen des Voxels bekannt sind (typischerweise
kubische Voxel mit der Größe von 0,54 cm3, kann das Volumen des einzelnen
Voxels einfach durch Multiplikation berechnet werden. Das Gesamtvolumen des
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segmentierten Tumors wird durch Multiplikation der nun bekannten Voxelzahl mit
dem Volumen des Einzelvoxels bestimmt.
Ausgabe der Ergebnisse
Die auf die beschriebene Art berechneten Werte werden am Bildschirm angezeigt:
• vom Benutzer angegebener Schwellwert
• Voxelzahl im segmentierten Tumor
• Volumen des Tumors in [ml] = [ccm]
• maximaler Uptake des Tumors (der minimale Uptake ist der Schwellwert!)
• mediane und mittlere Uptake mit Standardabweichung
• Histogramm der Uptake-Werte innerhalb des Tumors mit einer Schrittweite
(Auflösung) von 1,0 oder bei Bedarf 0,25.
Alle Werte können als SUV oder in [kBq/ccm] ausgegeben werden.
Weiterhin wird das Histogramm als Grafik in einem eigenen Fenster dargestellt.
Abbildung 2-8: Die beiden Ergebnisfenster (Datentabelle und Histogramm)
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In den drei Anzeigefenstern des Volume Analyzers wird der bisher dargestellte
Ausgangsdatensatz „Image“ durch das Bild des Tumors ersetzt, so daß der
Anwender die Möglichkeit hat, das Ergebnis der automatischen Segmentierung
visuell zu prüfen. Auf Wunsch kann durch Mausklick auf die Anzeige der
Ausgangsdaten zurückgeschaltet werden.
Die gewonnenen Ergebnisse werden zusätzlich in einer Textdatei abgespeichert, die
bei Bedarf ausgedruckt oder weiterverarbeitet werden kann.
2.5 Phantommessungen
Die für die Validierung des Algorithmus erforderlichen Phantommessungen wurden
an einem Jasczak-Phantom mit Hohlkugeleinsätzen durchgeführt.
Es besteht aus einem Plexiglaszylinder mit einem Gesamtvolumen von 6600 ml, in
den die Hintergrundaktivität eingefüllt wird. Darin befinden sich insgesamt sechs fest
positionierte hohle Plexiglaskugeln unterschiedlicher Größe , die abgeschlossen und
unabhängig vom Hintergrund mit Aktivität befüllt werden können.
Das Verhältnis von Hintergrundaktivität zur Kugelaktivität („Vordergrundaktivität“)
kann somit frei gewählt werden, wodurch die Simulation definierter
Kontrastverhältnisse möglich ist.  Die Größen der einzelnen Kugeln sind der Tabelle
zu entnehmen.
Tabelle 2-1: Volumina und Durchmesser der Phantomkugeln
Kugel Nr. Volumen Durchmesser
1 20 ml 33,7 mm
2 11 ml 27,6 mm
3 5,5 ml 21,9 mm
4 2 ml 15,6 mm
5 1 ml 12,4 mm
6 0,5 ml 9,8 mm
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Im Rahmen der Phantommessungen wurden Datensätze für Kontrastverhältnisse
(Vordergrund : Hintergrund) von 10:1, 5:1 und 2,5:1 akquiriert.
Zur Erzeugung eines Kontrastes von 10:1 wurden die Kugeln beispielsweise mit
einer Aktivitätskonzentration von 158 kBq/ml und der Zylinder mit 15,8 kBq/ml befüllt.
Die Gesamtaktivität betrug in diesem Fall 110,7 MBq = 2,99 mCi.
Die Akquisition erfolgte bei allen drei Kontrasten unter Verwendung des „Whole
Body“-Protokolls mit 15-minütiger Emissions- und 15-minütiger
Transmissionsmessung. Die Bilddaten wurden unter Verwendung eines
FORE/OSEM Algorithmus rekonstruiert.
2.5.1 Kennlinienaufnahme
Um die Beziehung des vom Algorithmus errechneten Volumen zum vorgegebenen
Schwellwert zu untersuchen, wurde auf der Basis des Volume Analyzers ein
Hilfsprogramm geschrieben, mit dem eine Kennlinie der Abhängigkeit dieser beiden
Werte aufgezeichnet werden kann. Die Benutzeroberfläche der beiden Programme
ist identisch.
Genau wie beim Volume Analyzer müssen vom Benutzer der Startpunkt und ein
erster grober Schwellwert vorgegeben werden. Ausgehend von diesem Punkt
bestimmt das Hilfsprogramm unter Verwendung von Region Growing zunächst den
Maximaluptake in der selektierten ROI.
Dann berechnet das Hilfsprogramm sukzessive Schwellwerte von 20% bis 90% des
maximalen Uptake in Schritten von 1%; damit entstehen insgesamt 71 Schwellwerte.
Im Anschluß daran wird der Region Growing-Algorithmus mit jedem einzelnen der
errechneten Schwellwerte gestartet, um ausgehend vom immer gleichen Startpunkt
für jeden einzelnen Schwellwert den zugehörigen Volumenwert zu bestimmen.
Die Ergebnisse werden in einer Textdatei („Kennliniendatei“ bzw. „k-File“) mit einem
Namen im Format „k_datensatz“ abgespeichert.
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Somit entsteht eine Tabelle, die die Algorithmusvolumina für jeden einzelnen
Schwellwert zwischen 20% und 90% des Maximaluptake enthält.
Das k-File kann in ein handelsübliches Tabellenkalkulationsprogramm importiert
werden, mit dem die Abhängigkeit zwischen vorgegebenem Schwellwert und
errechnetem Volumen weiter analysiert werden kann.
 Schwell-  entspr.      Volumen
wert %     SUV         [ml]
   20      10.2120      28.2688
   21      10.7226      25.7639
   22      11.2332      23.9748
   23      11.7438      23.0802
   24      12.2544      22.3645
   25      12.7650      21.7383
. . .
   41      20.9346      13.1503
   42      21.4452      12.7925
. . .
   89      45.4434      1.87862
   90      45.9540      1.78916
Abbildung 2-9: Beispiel für einen Ausschnitt aus dem k-File einer Phantommessung
Für alle Phantomdatensätze wurden k-Files aufgenommen, um eine Kennlinie zu
gewinnen und zu analysieren.
Zur Vereinfachung der Auswertung wurden solche k-Files auch zu allen der im
Rahmen der Arbeit untersuchten Patientendatensätze erstellt. Somit ist eine
Weiterverarbeitung der Messwerte auch unabhängig von der Sun-Workstation und
der ECAT/CAPP-Umgebung jederzeit möglich.
2.6 Kalibrierversuch an der gefüllten Harnblase
Zur ersten groben Kalibrierung des Volume Analyzers an Patientendaten wurden die
Volumina von drei gefüllten Harnblasen gemessen.
Dazu wurden Datensätze dreier männlicher Patienten ausgewertet, die ihre Blase
möglichst ohne Restharn entleeren können. Zur Auswahl dieser Patienten wurde im
Vorfeld der PET-Messung eine Blasensonographie durchgeführt, durch die das
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Restharnvolumen ermittelt wurde. Als Ausschlusskriterium wurde ein
Restharnvolumen von über 15 ml post mictionem in der Sonografie definiert.
Die Patienten wurden angewiesen, unmittelbar vor Beginn der Emissionsmessung
ihre Blase vollständig zu entleeren. Da allen Patienten im Vorfeld der Messung ein
Diuretikum (20 mg Furosemid i.v.) infundiert wurde, erfolgte eine ausreichende
Blasenfüllung über den Messzeitraum. Die nächste Miktion erfolgte unmittelbar nach
der Emissionsmessung, dabei wurde das Urinvolumen mit einem Messzylinder
bestimmt.
Zum Vergleich wurde mit dem Volume Analyzer das Blasenvolumen in den PET-
Datensätzen bestimmt.
Eine abschließende Emissionsmessung der entleerten Blase im PET-Scanner (eine
Bettposition) zur Bestimmung des Restharnvolumens wurde ebenfalls diskutiert.
Diese ist jedoch in Anbetracht der Infusion des Diuretikums nicht als sinnvoll
anzusehen, da sich die Blase während der zwölfminütigen Akquisitionszeit zu stark
füllt, als dass ein direkter Vergleich zwischen gefülltem und entleerten Zustand
möglich wäre. Dieser Ansatz wurde daher nicht weiter verfolgt, sondern es wurden
lediglich drei Patienten untersucht, die das genannte Kriterium der sonografischen
Restharnvolumenmessung erfüllen.
2.7 Vergleich mit manuell ermittelten Messwerten
Für einen ersten Vergleich der Ergebnisse des Algorithmus mit realen
Tumorvolumina wurden 25 Datensätze von Patienten mit sicher diagnostizierten
Bronchialkarzinomen selektiert.
Um die manuelle Volumenberechnung möglichst einfach, fehlerarm und
reproduzierbar durchführen zu können, wurden für dieses Kollektiv lediglich solche
Raumforderungen zugelassen, die im PET allseits gut abgrenzbar, solide und
kugelförmig oder ovalär erscheinen.
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Die Datensätze wurden allesamt in den Volume Analyzer eingeladen. Die Anzeige
wurde in ihren drei Ebenen so eingestellt, dass die Raumforderung in allen
Schnittebenen in ihrer jeweiligen maximalen Ausdehnung sichtbar war. Danach
wurde über die „Ruler“-Funktion ein Messlineal eingeblendet.
Abbildung 2-10: Manuelle Tumorvermessung (Ausschnitt aus dem Hauptfenster des
Volume Analyzer)
Für die coronale, die transaxiale und die sagittale Achse wurde jeweils die subjektiv
größte Tumorausdehnung bestimmt. Die drei gemessenen Längen in [cm] wurden
der Einfachheit halber mit a, b und c bezeichnet.
Das Volumen wurde mit der in der Sonografie üblichen Faustformel für ovaläre
Strukturen berechnet:
Volumen = (a * b * c) / 2
Jeder Herd wurde dreimal mit zeitlichem Abstand vermessen, der Mittelwert wurde
als “manuelles Volumen” festgehalten.
Dann wurden die Tumoren mit der „Estimate Threshold“ - Funktion des Volume
Analyzers „grob“ vom Hintergrund segmentiert, um den maximalen Uptake als SUV
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ermitteln zu können. Danach erfolgte eine zweite Tumorsegmentierung mit einem
Schwellwert von 42% des Maximaluptake.
Das mit dem Programm bestimmte Volumen wurde als „Algorithmusvolumen“
festgehalten. Danach erfolgte ein Vergleich der beiden Volumina für jeden
Datensatz.
2.8 Vergleich mit Befunden der Röntgen-Computertomographie (CT)
Für den Vergleich der durch den Volume Analyzer errechneten Algorithmusvolumina
mit Befunden anderer bildgebender Verfahren wurden Patienten mit pulmonalen
Raumforderungen (Bronchialkarzinomen, BC) ausgesucht.
Die anatomischen Tumorvolumina wurden aus den CT-Bildern bestimmt. Dazu
wurden in Zusammenarbeit mit einem Arzt der Klink für Strahlentherapie der RWTH
Aachen Patienten ausgesucht, die folgenden Auswahlkriterien entsprechen:
• solitäre und isoliert stehende pulmonale Raumforderung,
keine Verwachsung mit der Umgebung, so dass der Herd sowohl im CT als
auch im PET eindeutig abgrenzbar ist
• Tumordurchmesser min. 2 cm
• keine Atelektase
• entweder keine Nekrose im Tumor, oder alternativ eindeutig abgrenzbarer
Nekroseherd, so dass das Nekrosevolumen vom Gesamtvolumen subtrahiert
werden kann
• Zeitabstand zwischen CT und PET maximal eine Woche
Bei allen Patienten wurde im Rahmen der klinischen Diagnostik ein Thorax-Nativ-
Spiral-Computertomogramm mit einer Schichtdicke von 8 mm erstellt.
Die Auswertung der CT-Befunde im Weichteilfenster erfolgte durch den Radiologen.
Die Tumorvolumenbestimmung anhand der CT wurde durch schichtweises
manuelles Umkreisen des Tumors am Bestrahlungsplanungssystem durchgeführt.
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Das Ergebnis ist das strahlentherapeutisch relevante „Gross Tumor Volume“ (GTV),
es wird aus der Schichtdicke und der Summe der Einzelflächen errechnet.
Darüber hinaus standen CT-Daten des Akademischen Krankenhauses in Maastricht,
Niederlande (AZM) zur Verfügung, die aus einem bereits vorhandenen Kollektiv nach
den genannten Kriterien selektiert wurden und in Zusammenarbeit mit einem
Radiologen der Klinik für Nuklearmedizin der RWTH Aachen nach gleichem Prinzip
ausgewertet wurden.
Zur Validierung der Ergebnisse des Volume Analyzer wurde das Algorithmusvolumen
der insgesamt 15 Datensätze mit dem jeweiligen GTV verglichen.
Weiterhin standen 30 CT-Datensätze von BC-Patienten des AZM in Maastricht zur
Verfügung, für die im Radiotherapeutisch Instituut Limburg (RTIL) in Heerlen,
Niederlande die jeweiligen GTV-Werte ermittelt wurden.
Diese Datensätze entsprechen nicht allen oben geforderten Kriterien; sie wurden zur
Analyse möglicher Fehlerquellen beim Volumenvergleich herangezogen.
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3. Ergebnisse
3.1 Phantommessungen
3.1.1. Abhängigkeit des Algorithmusvolumens vom vorgegebenen Schwellwert
Von allen Phantomdatensätzen (10:1, 5:1 und 2,5:1-Kontrast Vorder- zu
Hintergrundaktivität) wurden wie beschrieben die Kennlinien für die Abhängigkeit
zwischen vorgegebenem Schwellwert und berechnetem Algorithmusvolumen
aufgenommen.
Für die Abhängigkeit von Schwellwert und Volumen der 20 ml-Kugel bei einem
Kontrast von 10:1 ergab sich folgende Kennlinie (mit absoluten Volumenwerten):
Abbildung 3-1: Kennlinie Schwellwert - Algorithmusvolumen
20 ml Kugelphantomvolumen bei Kontrast 10:1
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Um die Vergleichbarkeit der einzelnen Meßergebnisse zu verbessern, wurden die
Volumenwerte in Kennlinien auf das reale Phantomvolumen normiert, wobei das
reale Volumen als 100 % definiert wurde. Dabei zeigte sich, dass die Kennlinien für
die 20 ml-, die 11 ml- und die 5,5 ml-Kugel bei einem Kontrastverhältnis von 10:1 und
5:1 näherungsweise gleich verlaufen:
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Abbildung 3-2: Kennlinien für drei Kugelgrößen bei 10:1-Kontrast,
 normiert auf das tatsächliche Phantomvolumen
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Unter dieser Voraussetzung wurde eine weitere Datentabelle berechnet, in der die
genannten sechs einzelnen relativen Volumenwerte je Schwellwert gemittelt wurden.
Das Ergebnis ist eine deutlich geglättete Kennlinie für die Schwellwert-Volumen-
Abhängigkeit, aus der jedoch nur noch relative Volumina (als Anteil des jeweiligen
Phantomvolumens) abgelesen werden können.
Abbildung 3-3: Abhängigkeit Schwellwert - Volumen (gemittelt am Kugelphantom)
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Aus der anhand von sechs Volumenwerten je Schwellwert gemittelten Kennlinie wird
die Charakteristik der Abhängigkeit noch besser deutlich. Aus beiden Grafiken kann
entnommen werden, dass das berechnete Algorithmusvolumen mit ansteigendem
Schwellwert stetig abnimmt, und dass bereits kleine Schwellwertänderungen eine
relativ große Volumenänderung bewirken.
Aus den Grafiken kann abgelesen werden, dass das mittlere berechnete
Algorithmusvolumen bei Vorgabe eines Schwellwertes von 47 % des Maximaluptake
dem realen Phantomvolumen entspricht. Dies wird auch rechnerisch bestätigt (s.u.)
Die starke Abhängigkeit des vom Algorithmus errechneten Volumen vom
vorgegebenen Schwellwert ist auch aus der Datentabelle der gemittelten relativen
Volumina (s.o.) ersichtlich:
Tabelle 3-1: Abhängigkeit Schwellwert-Volumen (gemittelt am Phantom)
Schwellwert
(% des Maximaluptake)
relatives Volumen
(bezogen auf das reale Phantomvolumen)
24 % 209 %
25 % 200 %
46 % 103 %
47 % 100 %
48 % 97 %
70 % 50 %
80 % < 30 %
Es wird deutlich, dass bei sehr niedrigen Schwellwerten um 25 % des Maximaluptake
schon eine 1%ige Änderung des Schwellwertes zu einer Volumenänderung von
durchschnittlich 9 % führt.
Dies ist natürlich in erster Linie darin begründet, dass der Algorithmus bei kleiner
werdendem Schwellwert immer mehr Bereiche der Hintergrundaktivität als zum Herd
zugehörig wertet  (man bedenke, dass die Hintergrundaktivität bei einem
Kontrastverhältnis von 5:1 durchschnittlich etwa 20% des Maximaluptake beträgt!).
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In der „Mittellage“ bei 47 % Schwellwert reagiert das Algorithmusvolumen auf eine
1%ige Schwellwertveränderung noch mit durchschnittlich 3% Veränderung.
3.1.2 Berechnung des korrekten Schwellwertes am Phantom für große
Kontraste
Die Phantomuntersuchungen zeigen, dass die Kennlinien der Schwellwert-
Algorithmusvolumen-Relation für die Phantomvolumina größer oder gleich 5,5 ml und
Kontrastverhältnisse größer oder gleich 5:1 sehr ähnlich sind.
Daher wurde anhand der k-Files für jede einzelne Phantomkugel derjenige
Schwellwert bestimmt, der zur Berechnung des korrekten Volumens durch den
Algorithmus führt.
Tabelle 3-2: optimale Schwellwerte am Kugelphantom
Kontrast Phantomvolumen optimaler Schwellwert
5 : 1 20 ml 45 %
11 ml 47 %
5,5 ml 49 %
10 : 1 20 ml 47 %
11 ml 48 %
5,5 ml 45 %
Daraus ergibt sich ein mittlerer optimaler Schwellwert von 46,83 % (s=1,63) ≅ 47 %
des Maximaluptake.
Unter Vorgabe des Schwellwertes von 47% werden vom Algorithmus folgende
Volumina errechnet:
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Tabelle 3-3: Fehler der Volumenbestimmung für 47% Schwellwert am Phantom
Kontrast Phantom-
volumen
Algorithmus-
volumen 47%
Fehler
absolut
Fehler
relativ
5 : 1 20 ml 19,8 ml -0,2 ml 1,0 %
11 ml 10,9 ml -0,1 ml 0,9 %
5,5 ml 6,0 ml +0,5 ml 9,1 %
10 : 1 20 ml 20,0 ml ± 0,0 ml 0,0 %
11 ml 11,3 ml +0,3 ml 2,7 %
5,5 ml 5,1 ml -0,4 ml 7,3 %
Der mittlere Fehler des Algorithmusvolumen für 47% Schwellwert für
Kontrastverhältnisse ≥ 5:1 und Phantomvolumina ≥ 5,5 ml beträgt 3,5 % (s=3,77).
Die Messwerte lassen bereits erkennen, dass der Fehler des Algorithmusvolumens
mit kleiner werdendem Phantomvolumen zunimmt. Dieser Zusammenhang wird im
folgenden Abschnitt untersucht.
3.1.3 Einfluß von Kontrastverhältnis und Herdgröße auf den optimalen
Schwellwert
Anhand der einzelnen Kennlinien ist ersichtlich, dass ein konstanter Schwellwert von
47% lediglich für große Volumina und große Kontraste gültig ist.
Phantomvolumina unter 5,5 ml und Kontrastverhältnisse unterhalb 5:1 erfordern eine
Schwellwertanpassung, außerdem können sehr kleine Herde sowie Herde bei nur
geringem Kontrast vom Region Growing-Algorithmus nicht automatisch segmentiert
werden.
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Tabelle 3-4: Schwellwerte für kleine Volumina und Kontraste
Kontrast Phantomvolumen optimaler Schwellwert
2,5 : 1 1 ml ∅  (Kugel auch visuell nicht auffindbar)
2 ml ∅  (automatische Segmentierung nicht möglich)
5,5 ml 59 %
11 ml 60 %
20 ml 56 %
5 : 1 1 ml > 70 %
2 ml 66 %
≥ 5,5 ml 47 %
10 : 1 1 ml 67 %
2 ml 59 %
≥ 5,5 ml 47 %
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Abbildung 3-4: Übersicht über die Abhängigkeit des Schwellwertes
 von Kontrast und Phantomvolumen 
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Bei gleichbleibendem Kontrast von 5:1 muß der Schwellwert angehoben werden,
wenn das Phantomvolumen kleiner wird:
Abbildung 3-5: Abhängigkeit des Schwellwertes vom Phantomvolumen bei 5:1-
Kontrast
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Auch bei geringerem Kontrast und gleich bleibendem Phantomvolumen muß der
Schwellwert angehoben werden:
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Abbildung 3-6: Optimaler Schwellwert für 5,5 ml Phantomvolumen
30
40
50
60
70
2,5:1 5:1 10:1
Kontrast
Sc
hw
el
lw
er
t [
%
]
Anhand der vorliegenden Datentabellen und Diagramme lassen sich
zusammenfassend folgende Aussagen zur Wahl eines geeigneten Schwellwertes
treffen:
• Herdgröße ⇓   ?  Schwellwert  ⇑
der Schwellwert muß höher gewählt werden, je kleiner der zu segmentierende
Herd ist. Es ist anschaulich vorstellbar, dass für einen (theoretisch) aus einem
einzigen Punkt bestehenden Herd ein Schwellwert von 100% des
Maximaluptake gewählt werden müsste.
• Kontrast ⇓   ?  Schwellwert  ⇑
Ein niedrigerer Kontrast erfordert ebenfalls einen höheren Schwellwert, da in
diesem Fall der Herd unschärfer abgrenzbar ist, und ein zu niedriger
Schwellwert zur Überschätzung des Volumens führt. Außerdem ist zu
bedenken, dass bei einem Kontrastverhältnis von 2,5:1 die
Hintergrundaktivität bereits 40% des Maximaluptake beträgt!
• Kontrast ≥ 5:1 und Volumen ≥ 5,5 ml   ?   fester Schwellwert (hier: 47%)
Größere Volumina können bei ausreichend hohem Kontrast näherungsweise
mit einem festen Schwellwert segmentiert werden.
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3.1.4 Bestimmung der maximalen Aktivitätskonzentration
Um die Auswirkungen des Partialvolumeneffektes auf die Bestimmung der
Aktivitätskonzentration zu untersuchen, wurden die maximalen
Aktivitätskonzentrationen der einzelnen Phantomkugeln bei einem Kontrastverhältnis
von 10:1 gemessen und gegen das Verhältnis des Kugeldurchmessers zur
Halbwertsbreite (FWHM) aufgetragen. Die FWHM ist eine bekannte
gerätespezifische Größe (Hellwig, 1993) und beträgt ca. 7 mm.
Tabelle 3-5: maximale Aktivitätskonzentrationen der Phantomkugeln.
Der Prozentsatz bezieht sich auf die höchste gemessene Konzentration
Phantomvolumen
V [ml]
Kugeldurchmesser
D [mm]
Verhältnis
D / FWHM
Aktivitätskonzentration
[kBq / cm³]
Prozent-
satz
20 33,7 4,8 54,0 100 %
11 27,6 3,9 51,0 94,4 %
5,5 21,9 3,1 49,0 90,7 %
2 15,2 2,2 30,4 56,3 %
1 12,1 1,8 24,2 44,8 %
Abbildung 3-7: Abhängigkeit der gemessenen maximalen Aktivitätskonzentration 
von der Kugelgröße
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Die Daten zeigen, dass die gemessenen Aktivitätskonzentration der Kugeln mit
abnehmender Kugelgröße sinken, obwohl alle Kugeln initial mit der gleichen Aktivität
befüllt wurden. Im Falle der Kugeln größer oder gleich 5,5 ml (D ≥ 2,5 FWHM) wirkt
sich dieser Effekt gering aus, bei kleineren Kugeln (D < 2,5 FWHM) zeigt sich ein
deutlicherer Effekt.
3.2 Kalibrierversuch an der gefüllten Harnblase
Die Blasenvolumina der drei Patienten wurden unter einem Schwellwert von 47% wie
oben beschrieben segmentiert.
Tabelle 3-6: Vergleich Blasenvolumina im PET mit Urinvolumen
Patient Urinvolumen Algorithmusvolumen Fehler
1 522 ml 416 ml 20,3 %
2 361 ml 227 ml 37,1 %
3 443 ml 299 ml 32,5 %
Die Daten zeigen, dass das Blasenvolumen unter dem gegebenen Schwellwert im
Mittel um 30% unterschätzt wird. Dies ist vermutlich am ehesten durch die starke
Diurese (s.o.) während der Emissionsmessung zu erklären:
Die Akquisition dauert insgesamt 5x12=60 Minuten für fünf Bettpositionen, d.h.
während dieser Zeit füllt sich die vorher entleerte Blase im Falle von Patient 1 um
522 ml. Unter der theoretischen Annahme einer konstanten Diurese entspräche dies
einer Blasenfüllung von 522 ml / 5 = 104,4 ml je Bettposition. Die Blase wird in der
letzten Bettposition aufgenommen, während der zwölfminütigen Akquisition verändert
sich das Blasenvolumen um die genannten 104,4 ml, woraus sich eine deutliche
Randunschärfe der Blase ergibt, die mit einer „statischen“ Struktur wie dem
Kugelphantom nicht vergleichbar ist.
Als weitere Fehlerquelle kommt hinzu, dass der Patient nach der Messung weitere
etwa zwei Minuten Zeit für das Verlassen des Scanners, das Ankleiden und den Weg
zur Toilette benötigt. Allein während dieser Zeit füllt sich die Blase (unter der o.a.
Annahme) um weitere 18 ml.
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Aufgrund dieser Fehlerquellen wurde der Ansatz der Blasenvolumenbestimmung
nicht weiter verfolgt.
3.3 Vergleich mit manuell bestimmten Volumina
Bei den 25 ausgewählten BC-Patienten (siehe oben Methodik) wurde jeweils das
Algorithmusvolumen unter einem Schwellwert von 47% berechnet und mit den visuell
bestimmten Tumorvolumina verglichen.
  Tabelle 3-7: Vergleichsdaten manuelle und automatische Volumenbestimmung
Pat. Volumen
manuell [ml]
Volumen 47%
Algo. [ml]
Abweichung
des 47% Algo.
Volumen  42%
Algo. [ml]
Fehler des
42% Algo.
1 39,30 33,3 -16,6 % 36,4 7,7 %
2 39,50 38,9 -1,5 % 43 8,5 %
3 220,60 200,7 -9,5 % 229 3,7 %
4 90,60 74,2 -20,1 % 98,3 8,2 %
5 28,20 24,8 -12,9 % 29,1 3,1 %
6 14,3 12,8 -11,1 % 16,1 11,9 %
7 34,9 26,9 -26,3 % 30,8 12,5 %
8 27,9 21,3 -27,3 % 27,2 2,5 %
9 14,6 13 -11,6 % 15,4 5,3 %
10 373 331,5 -11,8 % 363,3 2,6 %
11 111,04 66,1 -54,2 % 80,8 32,3 %
12 14,6 9,8 -40,9 % 12,4 16,4 %
13 18,4 17,2 -6,7 % 20,9 12,8 %
14 65,2 49,7 -27,5 % 58,8 10,4 %
15 5 4,6 -8,3 % 6,1 20,0 %
16 5 5,4 7,7 % 5,9 16,6 %
17 7,6 6,1 -22,2 % 6,8 11,1 %
18 193,7 138,7 -34,0 % 169,2 13,6 %
19 41,5 27,5 -42,3 % 31,4 28,3 %
20 17,1 12,8 -29,4 % 15,3 11,1 %
21 49,2 38,1 -25,8 % 41,2 17,8 %
22 16,1 12,4 -26,4 % 14,3 11,9 %
23 41,4 36,3 -13,2 % 40 3,4 %
24 38,6 36,9 -4,5 % 42,8 10,3 %
25 37,7 28,1 -29,8 % 34,5 8,9 %
Die Auswertung der Meßdaten zeigt, dass alle vom Algorithmus bei 47% Schwellwert
bestimmten Volumina niedriger als das jeweilige visuell bestimmte
Vergleichsvolumen liegen. Die mittlere Abweichung vom Vergleichswert
beträgt 20,3 ±14,3 %.
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Daher wurden sämtliche Herde erneut mit dem in der Literatur (Erdi et al. 1997)
angegebenen Schwellwert für Bronchialkarzinome von 42% segmentiert.
Das 42%-Algorithmusvolumen zeigt eine lineare Korrelation mit dem visuell
bestimmten Vergleichswert. In der Grafik wurden nur Algorithmusvolumina < 100 ml
dargestellt, um die Übersicht zu erhöhen. Ferner wurde Patientendatensatz Nr. 11
aus der Grafik entfernt, da er eine zentrale Nekrose aufweist, die der Algorithmus
nicht als zum metabolisch aktiven Gesamtvolumen zugehörig wertet
(Algorithmusvolumen 81 ml), aber mit der visuellen Methode nicht quantifiziert
werden kann (Vergleichswert 111 ml).
Abbildung 3-8: Korrelation manuell berechnetes zu Algorithmusvolumen
für solide, ovaläre Raumforderungen unter einem Schwellwert von 42 %
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In die Fehlerrechnung wurden alle Datensätze berücksichtigt. Die mittlere
Abweichung des 42%-Algorithmusvolumens vom Vergleichswert
beträgt 11,7 ± 7,4 %.
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3.4 Vergleich mit Befunden der Computertomographie (CT)
Die zur Verfügung stehenden GTV-Werte der selektierten 15 Patientendatensätze
wurden nach gleichem Prinzip mit den jeweiligen 42%-Algorithmusvolumina
verglichen. GTV wurde als objektiver und fehlerfreier Vergleichswert angesehen.
Tabelle 3-8: Vergleich des GTV mit dem Algorithmusvolumen
Pat. GTV [ml] 42% Algo. [ml] Opt. Schw. [%] 41% Algo. [ml]
1 34,2 36,4 45 37,0
2 41,4 43,0 43 44,4
3 261,4 229,0 37 235,5
4 90,6 98,3 44 103,0
5 35,0 29,1 37 30,4
6 14,7 16,1 44 17,2
7 28,3 30,3 44 30,9
8 33,1 27,2 38 28,4
9 20,3 15,4 35 15,7
10 350,0 363,3 44 369,0
11 84,6 80,8 41 83,2
12 13,4 12,4 38 12,8
13 23,8 20,9 38 21,4
14 74,0 58,8 38 62,1
15 6,4 6,1 41 6,3
Unter der Vorgabe eines Schwellwertes von 42% des Maximaluptake ergibt sich ein
durchschnittlicher Fehler von 10,7 ± 6,5 % bei der Volumenbestimmung.
Ferner wurde für jeden Datensatz anhand der k-Files der „optimale Schwellwert“
bestimmt, d.h. derjenige Schwellwert, der zur Segmentierung des dem GTV
entsprechenden Algorithmusvolumen führt.
Der mittlere optimale Schwellwert beträgt 40,5 ± 3,3 %.
Da dem Volume Analyzer nur ganzzahlige Prozentwerte vorgegeben werden
können, wurden die 41%-Algorithmusvolumina der Datensätze bestimmt und mit den
jeweiligen GTV verglichen.
Das segmentierte Algorithmusvolumen kommt in diesem Fall dem GTV noch etwas
näher, die Abweichung des Algorithmusvolumen vom GTV unter einem
Schwellwert von 41% beträgt 10,3 ± 5,9 %. Dieser Sachverhalt gilt jedoch nur für
ein speziell selektiertes Patientengut (s.o.).
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Auch in dieser Grafik wurden aus Gründen der Übersichtlichkeit nur Volumina < 100
ml dargestellt.
Abbildung 3-9: Korrelation CT-Volumen zu Algorithmusvolumen
für speziell selektiertes Patientengut
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Ferner konnte gezeigt werden, dass die Fehlergröße mit steigendem Volumen
abnimmt:
Abbildung 3-10: Abweichung des 41%-Algorithmusvolumen in Abhängigkeit 
von der ROI-Größe, Vergleichswert: GTV
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Die gefundene Korrelation des mittels CT bestimmten GTV zum Algorithmusvolumen
gilt jedoch nur für die Bronchialkarzinome, die den oben angeführten
Auswahlkriterien genügen.
3.4.1 Analyse von Fehlerquellen
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden 30 weitere Patientendatensätze mit
Bronchialkarzinomen ausgewertet, die in einem oder mehreren Kriterien nicht der
Forderung entsprechen.
Dabei konnten folgende potentielle Ursachen für Abweichungen des
morphologischen Volumens (CT) vom metabolischen Volumen (FDG-PET)
Fehlerquellen aufgedeckt werden:
• Die pulmonale Raumforderung steht nicht solitär und isoliert.
Herde können nicht mehr automatisch segmentiert werden, wenn sie mit
anderen vermehrt FDG-speichernden Strukturen (z.B. Myokard) verwachsen
sind, da der Algorithmus lediglich die starke Speicherung erkennt, aber nicht
zwischen physiologischer oder pathologischer Nuklidanreicherung
unterscheiden kann.
Tumorverwachsungen mit dem Mediastinum erfordern eine Erhöhung des
Schwellwertes für die automatische Tumorsegmentierung, da auf der
mediastinalen Seite ein geringeres Kontrastverhältnis besteht, als zum
Lungengewebe hin, wie aus dem vereinfachten Schema ersichtlich ist:
 
 Abbildung 3-11: Schematisiertes Schnittbild des Thorax
(M: Mediastinum, T: Tumorherd, L: Lungengewebe)
Verwachsungen mit der Thoraxwand hingegen wirken sich dagegen weniger
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stark auf das Ergebnis aus, da die Thoraxwand gegenüber dem Lungengewebe
nur einen geringfügig erhöhten FDG-Uptake zeigt, und der Algorithmus einfach
zwischen Tumor und Thoraxwand unterscheiden kann. Allerdings ist hier im
Nativ-CT eine exakte Abgrenzung des Tumors von der Thoraxwand schwierig,
woraus sich Fehler bei der Bestimmung des GTV ergeben können.
• Tumordurchmesser kleiner 2 cm, bzw. Volumen < 5 ml
In diesem Fall muß der Schwellwert entsprechend adaptiert werden, wie
bereits an den Phantomuntersuchungen gezeigt wurde.
• Atelektase im Tumor
Im Thorax-Nativ-CT kann atelektatisches Gewebe nicht so präzise vom
tatsächlich vitalen Tumorgewebe abgegrenzt werden, dass eine
Quantifizierung möglich wäre. Dies führt zu einer Überschätzung des
Herdvolumens im CT. Im FDG-PET zeigt die Atelektase jedoch keine
spezifische Mehrspeicherung. Sie kann daher im PET vom vitalen Tumor
abgegrenzt werden, womit eine Vergleichbarkeit der Volumenwerte der beiden
Verfahren nicht gegeben ist.
• Nekrose im Tumorgewebe
Da nekrotisches Gewebe keine vermehrte FDG-Speicherung zeigt, kann es im
PET vom restlichen metabolisch aktiven Tumorgewebe unterschieden werden.
Im Nativ-CT kann auch die Nekrose in vielen Fällen nicht präzise genug
quantifiziert werden, als dass beide Volumenwerte verglichen werden
könnten. Lediglich sehr große Nekrosen können näherungsweise quantifiziert
werden, so dass ihr Volumen vom GTV subtrahiert werden kann.
• Zu großer Zeitabstand zwischen CT- und PET-Untersuchung
Gerade das kleinzellige Bronchialkarzinom wächst sehr schnell
(Tumorverdoppelungszeit ca. 50 Tage), weshalb ein maximaler Zeitabstand
von einer Woche zwischen beiden Untersuchungen als sinnvoll erscheint.
Bereits drei Wochen Abstand können zu Volumenunterschieden von über
30% führen. Weiterhin bilden Bronchialkarzinome durch ihr aggressives und
invasives Wachstum bereits relativ früh Atelektasen und Nekrosen, weswegen
die Messdaten beider Verfahren nicht mehr ohne weiteres verglichen werden
können (s.o.)
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4. Diskussion
4.1 Ergebnisse der Phantomstudien
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde ein Algorithmus zur Bildanalyse
onkologischer FDG-PET-Studien entwickelt, mit dem Herde mit gesteigertem
Glukosemetabolismus, d.h. FDG-Uptake, automatisch aus dem Gesamtdatensatz
segmentiert werden können. Die segmentierten Daten werden hinsichtlich des
maximalen und durchschnittlichen Uptake, eines Histogramms der einzelnen Uptake-
Werte sowie des Gesamtvolumens in [ml] analysiert.
Zur Validierung des Ergebnis wurden Phantommessungen mit unterschiedlichen
Phantomvolumina bei verschiedenen Kontrastverhältnissen (Vordergrund- zu
Hintergrundaktivität) durchgeführt (s. 3.1.1).
Dabei zeigte sich eine negative Korrelation zwischen vorgegebenem Schwellwert
und segmentiertem Volumen. Bei einem Kontrastverhältnis über 5:1 verläuft diese
Abhängigkeit für Schwellwerte größer ca. 35% des Maximaluptake näherungsweise
linear, darunter zeigt sich ein exponentieller Anstieg des segmentierten Volumens mit
sinkendem Schwellwert.
Die Phantomuntersuchungen zeigen, dass Herde ab ca. 5 ml Volumen
(entsprechend einem Durchmesser von ca. 24 mm) und einem Kontrastverhältnis
größer 5:1 unter einem konstanten Schwellwert von 47% korrekt segmentiert werden
können, so dass das errechnete Herdvolumen im Mittel nur um 3,5% vom realen
Phantomvolumen abweicht. In diesem Fall wirkt sich auch der Partialvolumeneffekt
nur geringfügig aus (s. 3.1.4), da der Herddurchmesser größer als 2,5 FWHM = 17,5
mm ist.
Niedrigere Volumina und geringere Kontrastverhältnisse erfordern dagegen eine
Korrektur bzw. eine Anhebung des Schwellwertes. Hier wirkt sich auch der
Partialvolumeneffekt stärker aus. Sehr kleine Volumina (< 2 ml) können in der Regel
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nicht mehr automatisch segmentiert werden, besonders wenn das Kontrastverhältnis
sehr niedrig ist.
Die Ergebnisse zeigen, dass der korrekte Schwellwert für die Herdsegmentierung
von der Herdgröße und dem Kontrastverhältnis abhängen, Erdi et al. beschreiben
weiterhin einen Zusammenhang mit der Form des Herdes (Erdi et al. 1995).
Diese Befunde erklären sich zum Teil auch durch die sog. Oberflächen-Volumen-
Relation. Eine Kugeloberfläche steigt proportional zum Quadrat des Durchmessers,
ihr Volumen proportional zur dritten Potenz des Durchmessers. Dieser
Zusammenhang gilt näherungsweise auch für nicht exakt kugelförmige Körper; er
bewirkt allgemein, dass mit zunehmendem Durchmesser das Körpervolumen
wesentlich schneller zunimmt als seine Oberfläche.
Die schwellwertabhängige Diskriminierung zwischen Herd bzw. Hintergrundaktivität
erfolgt im Fall eines „soliden“ Herdes (z.B. einer Phantomkugel) prinzipiell aber an
der Oberfläche. Damit erklärt sich auch die Tatsache, dass der Fehler bei der
Volumenquantifizierung mit steigendem Volumen relativ abnimmt (s. 3.4).
Im Falle eines nicht soliden Herdes (z.B. Tumor mit eingeschlossenen
Nekrosearealen) kommen für die schwellwertabhängige Diskriminierung weitere
Oberflächen hinzu, die in diese Relation mit eingehen.
Die Abhängigkeit des optimalen Schwellwertes von Kontrastverhältnis bzw.
Hintergrundaktivität wird weiter unten genauer ausgeführt.
Generell zeigen die Phantomstudien, dass die allgemeine Vorgabe eines fixen
Schwellwertes von 50% nicht sinnvoll ist, gerade wenn neben dem mittleren und
maximalen Uptake auch die Herdgröße bzw. das Herdvolumen quantifiziert werden
sollen (s. 2.3.3).
Nur unter gewissen Bedingungen kann fester Schwellwert empfohlen werden (s.o.).
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4.2 Auswertung von Patientendaten
Die Verwendung von Bildern der gefüllten Harnblase quasi als „In-vivo-Phantom“ mit
anschließender Bestimmung des Füllungsvolumen zur Validierung des Algorithmus
wurde wegen der großen Ungenauigkeiten und Fehlerquellen nicht weiter verfolgt (s.
3.2).
Das Volumen von soliden kugelförmigen oder ovalären Raumforderungen kann aus
den PET-Bildern durch Längenmessung der Ausdehnung in den drei
Raumrichtungen näherungsweise bestimmt werden.
Die manuelle Volumenbestimmung auf die beschriebene Art und Weise ist jedoch
nur im Falle von soliden, regelmäßig geformten Herden mit dieser Genauigkeit
durchführbar. Im Falle von komplex geformten oder nicht soliden Herden (z.B.
eingeschlossene Nekroseareale) stößt dieses Verfahren an Grenzen, da das
Volumen dann visuell nicht mehr reproduzierbar quantifiziert werden kann.
Da der Region Growing-Algorithmus auch diese Herde reproduzierbar segmentiert,
ist eine Vergleichbarkeit zwischen beiden Methoden unter diesen Voraussetzungen
nicht gegeben, daher wurde ein Herd mit zentraler Nekrose aus der weiteren
Betrachtung ausgeschlossen.
Der Vergleich von 25 Patientendatensätzen mit visuell bzw. manuell quantifizierbaren
Bronchialkarzinomen zeigt, dass das Algorithmusvolumen unter einem Schwellwert
von 42% gut mit den manuell bestimmten Vergleichswerten korreliert ist. Die
jeweiligen Messwerte weichen im Mittel nur um 11,7% voneinander ab (s.3.3).
Unter bestimmten Voraussetzungen ist auch ein Vergleich der mittels CT bestimmten
Volumenwerte mit den Algorithmusvolumina möglich.
Die Auswertung von 15 speziell selektierten Bronchialkarzinomen (s. 2.8) zeigt
ebenfalls eine gute Korrelation zwischen dem mit CT bestimmten Volumenwert GTV
und dem Algorithmusvolumen. Unter der Annahme, dass GTV ein fehlerfreier
Vergleichswert ist, weist das Algorithmusvolumen unter einem Schwellwert von 41%
einen mittleren Fehler von 10,3% auf.
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Es ist jedoch zu beachten, dass diese Korrelation ausschließlich für
Bronchialkarzinome gilt, die diesen Kriterien entsprechen. Im Rahmen der
vorliegenden Arbeit konnten typische Fehlerquellen aufgedeckt werden, die zu
teilweise großen Differenzen zwischen GTV und Algorithmusvolumen führen (s.
3.4.1).
Zusätzlich muß berücksichtigt werden, dass auch der GTV-Wert in der Realität kein
völlig objektiver und fehlerfreier Parameter ist.
Er wird durch manuelles Einzeichnen von den Herd umgebenden ROIs bestimmt,
deren Fläche mit der Schichtdicke multipliziert wird, um das Volumen zu errechnen.
Besonders im Falle kleinerer Herde steigt der Fehler beim Einzeichnen der ROI, was
v.a. durch die Oberflächen-Volumen-Relation erklärt wird. Kleinere
Bronchialkarzinome sind jedoch noch relativ solide aufgebaut, d.h. sie haben noch
keine oder nur geringe atelektatische oder nekrotische Anteile.
Bei größeren Herden ist zwar der Fehler beim Einzeichnen der ROI kleiner, jedoch
weisen größere (und damit ältere) Bronchialkarzinome aufgrund ihres invasiven
Wachstums häufig Atelektasen und Nekrosen auf, die bei der GTV-Bestimmung
anhand des Nativ-CT nicht präzise genug quantifiziert werden können.
Grundsätzlich muß auch berücksichtigt werden, dass die CT ein anatomisch-
morphologisch orientiertes Verfahren ist, mit PET aber eine Bildgebung unter
metabolisch-funktionellen Aspekten erfolgt und daher nicht gefordert werden kann,
dass CT und PET in allen Fällen gleiche Befunde zeigen.
Maligne Tumore wie Bronchialkarzinome sind in der Regel nicht homogen aufgebaut
(Riede, Schäfer, 1999), sondern zeigen z.B. Areale mit unterschiedlichen Zelltypen,
Mitoseraten, Nekrosen, Gefäßdichte usw. und damit einen lokal unterschiedlichen
Glukoseumsatz bzw. damit auch FDG-Uptake.
Der Befund, dass das Algorithmusvolumen im Falle der homogen gefüllten
Phantomkugeln unter einem Schwellwert von 47% korrekt bestimmt wird, aber unter
diesem Schwellwert das Volumen der ausgewerteten Bronchialkarzinome
systematisch um im Mittel 20,3% unterschätzt wird (s. 3.3), bestätigt die Überlegung,
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dass das rein anatomische Tumorvolumen in der Regel größer als das tatsächlich
metabolisch aktive Volumen ist.
Zur weiteren Bestätigung dieses Verdachtes wäre z.B. eine histologische
Untersuchung von Operationspräparaten in Zusammenarbeit mit Pathologen zu
diskutieren. Zusätzlich zu den präoperativ aufgenommenen CT- und PET-Daten
könnten dann ggf. weitere Befunde über die Größe der tatsächlich pathologisch
metabolisch aktiven Tumormasse in die Auswertung mit eingehen.
Zur präziseren Analyse des Zusammenhanges zwischen anatomischem
Herdvolumen und dessen tatsächlich metabolisch aktiven Anteils wäre ebenfalls eine
Bildfusion von PET- und CT-Daten zu diskutieren.
Schließlich sind beim Vergleich der Befunde von Bronchialkarzinomen im PET auch
Bewegungsartefakte durch die während der zwölfminütigen Emissionsmessung
definitiv unvermeidbaren Atemexkursionen zu berücksichtigen. Bei den
vergleichsweise schnellen CT-Scans wirkt sich dieser Effekt geringer aus (Hoffman
2000), zusätzlich können dem Patienten auch Atemkommandos gegeben werden.
4.3 Einfluß der Hintergrundaktivität
Im Falle der ausgewerteten Bronchialkarzinome war eine Segmentierung unter
einem konstanten Schwellwert möglich, da durch den typischerweise hohen Uptake
der Herde in allen Fällen ein Kontrast größer 5:1 vorlag. Das Lungengewebe stellt
eine relativ homogene Hintergrundaktivität mit einem mittleren Uptake von SUV = 0,8
(Ramos et al. 2000) dar. Aus diesen Gründen war bei diesen Auswertung keine
Anpassung des Schwellwertes erforderlich.
Die Notwendigkeit, den Schwellwert bei niedrigeren Kontrastverhältnissen
entsprechend anzuheben, ergibt sich vorwiegend aus der Tatsache, dass der Region
Growing-Algorithmus bei zu niedrigem Schwellwert Teile der Hintergrundaktivität als
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zum Herd zugehörig wertet. Dieser Effekt kann bei Vorgabe entsprechend niedriger
Schwellwerte am Ergebnis der Segmentierung visuell leicht nachvollzogen werden.
Man bedenke, dass bei einem Kontrast von 2,5:1 die Hintergrundaktivität bereits
40% des Maximaluptake beträgt.
Der Schwellwert von 0% bezieht sich jedoch nicht auf die mittlere Hintergrundaktivität
in der Umgebung des Herd, sondern auf den gesamten Datensatz bzw. eine
Aktivitätskonzentration von 0; der Schwellwert von 100% entspricht dem maximalen
Uptake des jeweils zu segmentierenden Herdes.
Eine Möglichkeit zur Vermeidung dieses Effektes wäre, den Schwellwert zusätzlich
auch auf die Hintergrundaktivität zu normieren, d.h. einen Schwellwert von 0% als
mittlere Hintergrundaktivität zu definieren. Die Schwierigkeit in diesem Falle wäre
jedoch die exakte und reproduzierbare Bestimmung der Hintergrundaktivität, was im
dreidimensionalen Raum automatisch nicht ohne weiteres möglich ist.
Bereits in einer zweidimensionalen Schnittebene ist die präzise und vor allem
reproduzierbare Bestimmung der Hintergrundaktivität schwierig, was an den
folgenden schematisierten Thorax-Schnittbildern deutlich wird.
Abbildung 4-1: Schematisierte Schnittbilder des Thorax
(M - Mediastinum; 1, 2, 3 – Beispiele für Tumorherde )
Die Hintergrundaktivität um Herd 1 läßt sich relativ präzise durch manuelles
Einzeichnen einer ROI (z.B. mit dem ROI-Tool) und Berechnen des Mittelwertes
bestimmen, wie in der rechten Grafik gezeigt ist. Dieses Verfahren lässt sich jedoch
im dreidimensionalen Raum nur durch Zeichnen von ROIs in jeder einzelnen
Schnittebene realisieren, was in der Praxis zu aufwendig ist. Die Reproduzierbarkeit
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dieser Methode ist fraglich, sobald der Herd an irgend einer Stelle mit der Umgebung
verwachsen ist, wie das Beispiel von Herd 2 zeigt.
Hier müßte eine ROI gelegt werden, die sowohl das Lungengewebe als auch das
Mediastinum (jeweils zu entsprechenden Anteilen) einschließt. Ein denkbarer
Lösungsansatz wäre in diesem Fall z.B. eine automatisch definierte ROI in einem
bestimmten Abstand um die Herdgrenzen (rechte Grafik), in der ebenfalls der mittlere
Uptake errechnet und als durchschnittliche Hintergrundaktivität festgehalten wird.
Dieser Ansatz ließe sich auch dreidimensional realisieren, da ein Algorithmus
entwickelt werden könnte, der automatisch schichtweise derartige ROIs auswertet.
Der Fall der an der Körperwand befindlichen Raumforderung 3 wäre damit dennoch
nicht abgedeckt, da der Algorithmus hier auch noch die Wand korrekt und
reproduzierbar erkennen müsste, was als automatisiertes Verfahren nur mit
erheblichem programmtechnischen Aufwand möglich wäre.
Aufgrund dieser Überlegungen wurde auf eine Normierung des Schwellwertes auf
die Hintergrundaktivität zugunsten der Reproduzierbarkeit verzichtet, zumal die
Meßergebnisse zeigen, dass ab einem Kontrast von 5:1 eine Schwellwertkorrektur
i.d.R. nicht erforderlich ist.
Im Falle geringerer Kontraste muß das Ergebnis der Segmentierung visuell geprüft
werden, um ggf. eine neue Segmentierung mit einem angepassten Schwellwert
durchzuführen.
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4.4 Korrektur des Partialvolumeneffekts
Die Ergebnisse zeigen, dass der Partialvolumeneffekt für größere Objekte mit einem
Durchmesser von mehr als 2,5 FWHM = 17,5 mm in den Hintergrund tritt. Eine
Korrektur erscheint in diesen Fällen als nicht erforderlich.
Bei kleineren Objekten bewirkt der Partialvolumeneffekt eine Unterschätzung des
Uptake bzw. der Aktivitätskonzentration.
Hellwig hat im Rahmen einer Diplomarbeit (Hellwig 1993) anhand von
Phantomstudien Scanner-spezifische Korrekturfaktoren (sog. Recovery Coefficients,
RC) für den Partialvolumeneffekt bestimmt, mit denen die Werte für die
Aktivitätskonzentrationen korrigiert werden können.
Die Tatsache, dass für alle Verhältnisse von Herddurchmesser zu FWHM größer 2,5
gleichbleibend der Wert RC=1,00 angegeben wird, belegt, dass eine
Partialvolumenkorrektur nur für entsprechend kleinere Herde durchgeführt werden
muß.
Thill et al. haben 1996 einen auf einem Verfahren von Kessler (Kessler et al. 1984)
basierenden Korrekturalgorithmus vorgestellt:
• Dabei wird anhand von zweidimensionalen Schnittbildern diejenige
Schnittebene mit dem maximalen Uptake visuell augesucht.
• Dann muß der Benutzer zwei ROIs definieren, ROI 1 um den Tumor herum
und ROI 2 als für den Herd repräsentativ anzusehender Hintergrund.
• Aus ROI 1 wird der Maximaluptake (max) bestimmt, aus ROI 2 die
durchschnittliche Hintergrundaktivität (hg).
• Danach berechnet der Algorithmus eine sog. Isokontur-ROI um den Tumor,
mit einem halbmaximalen Schwellwert HM = 50% * (max-hg) + hg, d.h. der
Schwellwert entspricht der halben Aktivitätskonzentration zwischen
maximalem Herduptake und durchschnittlicher Hintergrundaktivität
• Zur näherungsweisen Bestimmung des Herddurchmessers wird die Fläche (A)
der Isokontur als Kreis angenommen, und der Kreisdurchmesser D = √ 4A / π 
berechnet, dieser wird als ungefährer Herddurchmesser verwendet.
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• Für das errechnete Verhältnis von D / FWHM wird der geeignete Recovery
Coefficient aus einer Tabelle ausgelesen.
• Innerhalb der Isokontur-ROI wird der mittlere unkorrigierte Uptake UNC
bestimmt und zur Korrektur mit dem Recovery Coefficient nach der Formel
                                U = (UNC - bg) / RC + bg
verrechnet. Das Ergebnis wird als korrigierter durchschnittlicher Uptake (U)
ausgegeben.
Dieses Verfahren ist jedoch dadurch limitiert, dass die Auswertung lediglich
zweidimensional in der Schnittebene erfolgt, die den Maximaluptake enthält.
Fehler können z.B. entstehen, wenn diese Schnittebene in einem länglichen oder
unregelmäßig geformten Tumor nicht in der Mitte angeordnet ist. Ferner ist zu
berücksichtigen, dass die geeigneten Recovery Coefficients u.a. auch von der Form
des Herdes (z.B. Kugel, Zylinder, Wand) abhängig sind (Hellwig 1993).
Die Reproduzierbarkeit der Methode hängt insbesondere von der Bestimmung der
Hintergrundaktivität ab (vgl. 4.3), was besonders für Verlaufskontrollen z.B. des
Therapieerfolgs von Nachteil ist (s. 4.5).
Prinzipiell wäre es jedoch möglich, dieses Korrekturverfahren in den Region
Growing-Algorithmus des Volume Analyzer zu implementieren.
Da nach der Segmentierung mittels Region Growing das ungefähre Herdvolumen
bekannt ist, könnte es als Kugelvolumen angenommen und der Kugeldurchmesser
errechnet werden. Schwierig wäre lediglich die möglichst genaue Bestimmung der
Hintergrundaktivität (vgl. 4.3), dies könnte beispielsweise (bei eingeschränkter
Reproduzierbarkeit) durch manuelles Einzeichnen einer ROI in einer als repäsentativ
anzusehenden Schnittebene erfolgen.
Danach könnte wie beschrieben der geeignete Recovery Coefficient ausgesucht und
in die Formel eingesetzt werden.
Die praktische Umsetzung dieser Überlegungen wird Gegenstand der
Weiterentwicklung des Volume Analyzers sein.
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4.5 Reproduzierbarkeit
Generell sind FDG-PET-Messungen so gut reproduzierbar, daß ihre Ergebnisse für
Therapiemonitoring und Langzeitbeobachtung eingesetzt werden können (vgl.1.5.2,
Weber et al. 1999).
Der Region Growing-Algorithmus ermöglicht eine von der subjektiven Einschätzung
des Beobachters unabhängige Segmentierung von Tumorherden und damit eine
reproduzierbare Bestimmung des maximalen und durchschnittlichen Uptake sowie
des metabolisch aktiven Volumens.
Der Wert des Maximaluptake ist dabei immer mit einer Genauigkeit von 100%
reproduzierbar, da er nicht vom vorgegebenen Schwellwert abhängig ist. Der mittlere
Uptake sowie das segmentierte Herdvolumen zeigen eine deutliche Abhängigkeit
vom Schwellwert, daher müssen einheitliche Kriterien zur Auswahl des
Schwellwertes definiert werden. Bei gleich bleibendem Schwellwert sind beide Werte
für einen Datensatz ebenfalls zu 100% reproduzierbar.
Für viele klinische Anwendungen (s. 1.5) ist eine Bestimmung des mittleren und
maximalen Uptake erforderlich, die mit dem Volume Analyzer einfach durchgeführt
werden kann.
Die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse eines einzelnen Patienten erfordert entweder
die Dokumentation des verwendeten Schwellwertes, damit er bei späteren
Messungen wieder verwendet werden kann, oder alternativ einen allgemeingültigen
Schwellwert, der auf alle Patientendatensätze angewendet wird.
Ein allgemeingültiger Schwellwert ist praktisch einfacher zu handhaben und bietet
auch den Vorteil der Vergleichsmöglichkeit zwischen Datensätzen verschiedener
Patienten. Auf diese Weise kann z.B. der mittlere Uptake reproduzierbar bestimmt,
und falls der Partialvolumeneffekt aufgrund entsprechender Herdgröße
vernachlässigbar ist (s. 4.4), auch mit Meßwerten anderer Patienten verglichen
werden.
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Die Reproduzierbarkeit eines im dreidimensionalen Raum partialvolumen-korrigierten
Uptake ist fraglich (s. 4.3 und 4.4) und erfordert ggf. noch weitere eingehende
Untersuchung, unter anderem deswegen wurde noch keine Funktion zur
Partialvolumenkorrektur implementiert.
Eine absolute Quantifizierung des metabolisch aktiven Volumens unter einem fixen
Schwellwert ist in der Regel nicht ohne weiteres möglich, da der optimale
Schwellwert in diesem Fall in Abhängigkeit vom jeweiligen Kontrastverhältnis und der
Herdgröße gewählt werden muss.
Im Falle von Bronchialkarzinomen kann ein Schwellwert von 41% (vgl. 3.4) bzw. 42%
(Erdi et al. 1997) des Maximaluptake empfohlen werden, hier besteht in der Regel in
Kontrastverhältnis von mindestens 5:1.
In wie weit diese Erkenntnis auch für andere Tumorgewebe zutreffend ist, muß in
weiteren Studien untersucht werden.
Generell existiert zur Zeit noch keine allgemeingültige Richtlinie, wie der Parameter
„Tumor-Uptake“ bzw. „Tumor-SUV“ zu bestimmen ist. Viele Autoren bestimmen den
durchschnittlichen Uptake ohne Partialvolumenkorrektur (z.B. Weber et al. 1999,
Yang et al. 2001, Miller et al. 2001), z.B. Zimny et al. (1997) und Hellwig et al. (1997)
führen eine solche Korrektur wie unter 4.4 beschrieben durch.
Um eine generelle Vergleichbarkeit zwischen durchschnittlichen Tumor-Uptake-
Werten zu ermöglichen, erscheint eine allgemeine Standardisierung als sinnvoll
(Weber et al. 1999).
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4.6 Beispiele für klinische Anwendungen und Ausblick
Durch den im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelten Algorithmus ist eine
schnelle und von der subjektiven Einschätzung des Benutzers unabhängige
Segmentierung von Herden mit gesteigerter Nuklidspeicherung möglich.
Durch die unkomplizierte Bedienung der Programmoberfläche kann die Software in
der täglichen Routine auch durch nicht-ärztliches Personal bei guter
Reproduzierbarkeit der Ergebnisse zeitlich effizient eingesetzt werden.
Die schnelle und einfache Bestimmung des durchschnittlichen und maximalen
Uptake (bzw. des SUV) eines Herdes mit erhöhter Nuklidspeicherung sowie die
Berechnung seines tatsächlich metabolisch aktiven Volumens lassen eine Reihe
klinischer Anwendungen zu (vgl. auch 1.5).
Beispielsweise ist anhand des durchschnittlichen bzw. maximalen Uptake eines
Herdes eine Differenzierung zwischen benignen Prozessen oder maligne entartetem
Gewebe möglich (z.B. Yang et al. 2001, Hain et al. 2001).
Sowohl anhand des Herduptake (Dhital et al. 2000, Zimny et al. 2000) als auch
anhand des tatsächlich metabolisch aktiven Volumens (Miller und Grigsby 2002) ist
bei vielen onkologischen Erkrankungen eine Prognosestellung (progressionsfreies
Intervall, Gesamtüberlebensdauer) möglich.
Durch den Rückgang des FDG-Uptake eines Tumors wird eine Reduktion der vitalen
Tumorzellzahl und damit das Ansprechen z.B. einer Chemotherapie oder
Bestrahlung nachgewiesen (Hoekstra et al. 1993, Haberkorn et al. 1993, Patz et al.
1994). Weber et al. zeigten, daß SUV-Werte gut reproduzierbar sind und auch für die
Langzeitbeobachtung eingesetzt werden können (Weber et al. 1999).
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Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit zeigen, daß in vielen Fällen von
Bronchialkarzinomen das aus Befunden der Computertomographie ermittelte
anatomische Tumorvolumen (GTV) höher liegen kann als das durch den Algorithmus
aus FDG-PET-Datensätzen bestimmte metabolisch aktive Volumen (vgl.  3.3 und
4.2). Dies zeigt sich besonders deutlich, wenn der Tumor Nekrosen oder Atelektasen
aufweist, da diese in der CT häufig nicht exakt genug abgegrenzt werden können (s.
3.4.1).
Das heißt, daß das tatsächlich vitale Tumorgewebe häufig ein geringeres Volumen
aufweist, als es seine rein anatomisch-morphologische Struktur zeigt.
Unter anderem aus diesem Grund bietet sich die Einbeziehung von FDG-PET-
Studien und der an ihnen errechneten funktionell aktiven Tumorvolumina in die
Bestrahlungsplanung bei malignen Erkrankungen an.
Somit könnte für jeden Patienten individuell eine Korrektur des aus der CT
errechneten GTV anhand der PET-Studien diskutiert werden, damit ggf. die jeweilige
Strahlendosis niedriger gewählt werden kann, um die gesamte Strahlenexposition
des Patienten zu optimieren.
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4.7 Übersicht der diskutierten Segmentierverfahren
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5. Zusammenfassung
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit ist ein Algorithmus entwickelt und in die ECAT-7-
Softwareumgebung (Siemens-CTI, Knoxville, TN) implementiert worden, der eine
echte dreidimensionale Segmentierung und Auswertung von Herden mit gesteigerter
Nuklidspeicherung in FDG-PET-Studien auf der Basis von Region Growing
ermöglicht.
Die Diskriminierung zwischen Herd und Hintergrundaktivität erfolgt anhand eines
vom Benutzer definierten Schwellwertes, der als absoluter Wert oder als Prozentsatz
des Maximaluptake vorgegeben werden kann. Der Algorithmus errechnet den
maximalen und mittleren Uptake des Herdes, die Häufigkeitsverteilung (Histogramm)
der einzelnen Uptake-Werte und das metabolisch aktive Volumen in [ml].
Die Auswertung erfolgt automatisch und unabhängig von der subjektiven
Einschätzung des Benutzers und ist damit, sofern immer wieder der gleiche
Schwellwert vorgegeben wird, zu 100% reproduzierbar.
Phantomuntersuchungen an einem Jasczak-Phantom mit Hohlkugeleinsätzen zur
Untersuchung des Zusammenhanges zwischen vorgegebenem Schwellwert und vom
Algorithmus errechneten Volumen zeigten, daß bei einem Kontrastverhältnis über 5:1
(Herd zu Hintergrund) und einem Phantomvolumen ≥ 5,5 ml bei der Vorgabe eines
konstanten Schwellwertes von 47% der maximalen Aktivitätskonzentration das
Phantomvolumen mit einem Fehler von 3,5% (s=3,77) bestimmt wird. Für kleinere
Kugeln und niedrigere Kontraste muß der Schwellwert angepasst werden.
Zur Validierung des Algorithmus wurden FDG-PET-Datensätze von 25 solitären,
runden und soliden Bronchialkarzinomen in drei Raumrichtungen manuell vermessen
und das Volumen eines entsprechenden Rotationsellipsoiden errechnet. Der
Vergleich dieser Werte mit den Ergebnissen des Algorithmus zeigte unter der
Vorgabe eines Schwellwertes 47% eine systematische Unterschätzung der Volumina
von im Mittel 20,3% durch den Algorithmus. Unter einem Schwellwert von 42 %
ergibt sich eine gleichmäßig verteilte Abweichung der Werte von 11,7 ± 7,4 %.
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Weiterhin wurden zur klinischen Validierung 15 FDG-PET-Datensätze von
Bronchialkarzinomen nach speziellen Kriterien selektiert (solitäre und isoliert
stehende pulmonale Raumforderungen, Tumordurchmesser > 2 cm, keine
Atelektase, keine oder aber visuell gut abgrenzbare Nekrosen).
Für dieses Kollektiv standen computertomographische Aufnahmen (CT) zur
Verfügung, die im Abstand von maximal einer Woche zur FDG-PET akquiriert
wurden. An diesen wurde der strahlentherapeutisch relevante anatomische
Volumenwert „Gross Target Volume“ (GTV) bestimmt.
Der Vergleich der metabolisch-funktionellen Algorithmusvolumina mit dem jeweiligen
anatomischen GTV zeigte unter einem Schwellwert von 41% eine Abweichung von
10,3 ± 5,9 % der Werte voneinander.
Wenn eines oder mehrere der genannten Selektionskriterien nicht erfüllt sind,
können sich größere Differenzen zwischen anatomischem und funktionell-
metabolisch aktivem Volumen ergeben, da im CT häufig keine quantitativ exakte
Abgrenzung zwischen vitalem und avitalem Gewebe möglich ist.
Als klinische Anwendungsfälle des Algorithmus kommen beispielsweise alle
Fragestellungen in Betracht, bei denen reproduzierbar der maximale und
durchschnittliche Uptake von Herden mit pathologisch erhöhter Nuklidspeicherung
bestimmt werden müssen, wie etwa Differenzierung zwischen benignen und
malignen Prozessen, Therapiemonitoring, Verlaufskontrollen und
Langzeitbeobachtung.
Sowohl aus den Uptake-Werten als auch aus den vom Algorithmus errechneten
Herdvolumina können bei bestimmten onkologischen Erkrankungen Aussagen zur
Prognose gemacht werden.
Das anhand der FDG-PET-Studien bestimmte Herdvolumen kann in die
Bestrahlungsplanung mit einbezogen werden, um den jeweiligen GTV-Wert
möglichst exakt zu bestimmen und die Strahlenexposition des Patienten so niedrig
wie möglich zu halten.
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